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Kurzfassung
Die vorliegenden Arbeit beschäftigt sich mit der Entwicklung und Validierung eines
neuartigen Dual-Mode Mikrowellenapplikators für die Detektion und thermische
Ablation von Lebertumoren. Neben den schon etablierten Vorteilen der Mikrowel-
lenablation ermöglicht die Einführung eines Detektionsmodus eine verbesserte
Lokalisierung des Tumors für die optimale Platzierung des Applikators im Zentrum
des Tumors. Hierzu wird die Interaktion des elektromagnetischen Felds mit dem
Gewebe ausgewertet, um physiologische Veränderungen, beispielsweise durch eine
Tumorerkrankung, zu erhalten. Im Behandlungsmodus des Applikators wird die
Mikrowellenleistung erhöht, um den anvisierten Tumor durch Hitze zu zerstören.
Durch die charakteristischen temperaturabhängigen dielektrischen Eigenschaften
von Gewebe ist zudem eine Überwachung der Behandlung in der Umgebung des
Applikators möglich. Auf Basis eines multiphysikalischen Simulationsmodells, wel-
ches sowohl die elektromagnetischen, thermischen als auch biologischen Parameter
der Mikrowellenablation berücksichtigt, ist ein geeigneter Frequenzbereich zwi-
schen 2,5 GHz und 10 GHz für die Applikatorenentwicklung identifiziert worden,
in dem eine klinisch relevante Größe und Temperatur der Läsion erreichbar ist.
Zudem dient das realitätsnahe Simulationsmodell der Evaluation der entwickelten
Applikatorgeometrien. In einer klinischen Studie zur Bestimmung des patienten-
spezifischen dielektrischen Kontrasts von frisch resiziertem menschlichen Leber-
gewebe ist die generelle Machbarkeit von Mikrowellen-basierter Tumordetektion
in der Leber dargestellt. Die Auswertung der Permittivitätsmessung im Frequenz-
bereich zwischen 0,5 GHz und 26,5 GHz zeigt, dass der dielektrische Kontrast von
Patient zu Patient stark variiert mit einem maximalen dielektrischen Kontrast zwi-
schen 28,9 % und 60,9 % über den untersuchten Frequenzbereich. Zudem liefern die
Ergebnisse die Erkenntnis über eine notwendige patienten-spezifische Betrachtung
des dielektrischen Kontrasts zur Tumordetektion, da kein genereller Schwellwert
für die Differenzierung zwischen gesundem und tumorösem Gewebe definiert
werden kann. Um diese Anforderug an eine patienten-spezifischen Tumordetektion
zu erfüllen, erfordert die Auslegung der Dual-Mode Applikatoren sowohl die Ent-
wicklung von Methoden zur Permittivitätsextraktion des umliegenden Gewebes
als auch die Möglichkeit hohe Energie in das anvisierte Gebiet zu absorbieren. Die
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Umsetzung unter Berücksichtigung dieser Anforderungen erfolgt in zwei unab-
hängigen Ansätzen. Zum Einen bietet ein planares Resonatorarray inhärent die
Möglichkeit einer sehr empfindlichen Detektion von Permittivitätsänderungen
durch die Auswertung von Resonanzfrequenzverschiebungen und anschließender
Ablation mit der verschobenen Resonanzfrequenz. Dabei ist in dieser Arbeit auf
die Miniaturisierung und Integration des Resonatorarrays für den Einsatz als na-
delförmiges Operationswerkzeug mit einem Durchmesser von 2 mm eingegangen
worden. Zwar erfüllt dieser resonante Applikator die grundlegenden Anforderun-
gen an ein minimal-invasives Mikrowellenablations-System, jedoch erweist sich der
Aufbau als nicht hinreichend robust und zuverlässig für den praktischen Einsatz.
Der zweite Ansatz basiert auf der Verwendung eines koaxialen Applikators mit
einem Slot als abstrahlendes Element. Die Extraktion der dielektrischen Information
erfolgt durch eine, für diese Anwendung zugeschnittene, Kalibrierung, wobei der
gemessenen Reflektionsfaktor direkt in die Permittivtätsebene transformiert wird,
um die erforderliche Genauigkeit zur Detektion von Permittivitätsänderungen zu
erreichen. Diese Messmethode ergibt einen maximalen mittleren Fehler von 3,7 %,
der vergleichbar gering zu etablierten Messsystemen für die Permittivitätsbestim-
mung mit einer Fehlertoleranz von bis zu 5 % ist. Die Dual-Mode Ablation ergibt
eine Ablationszone mit einem Volumen von 7,1 cm3 mit gleichzeitiger Bestimmung
der temperaturabhängigen Permittivität, wodurch das Auftreten der Gewebekar-
bonisierung während des Experiments detektiert werden kann. Zudem entsteht
die Möglichkeit einer multimodale Bildgebung durch die MRT-Kompatibilität des
vorgestellten Demonstrators.
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Abstract
This work investigates the development and validation of a novel dual-mode micro-
wave applicator for the detection and thermal ablation of liver tumors. In addition
to the advantages offered by microwave ablation treatment, the introduction of an
additional detection mode enables inproved localization of the tumor for optimal
positioning of the applicator in the center of the tumor. Therefore, the interaction
between the electromagnetic field and tissue is evaluated to detect physiological
changes such as those that occur for a tumor. In the treatment mode of the applica-
tor, high microwave power leads to the destruction of the targeted tumor cells via
heat. In addition, the characteristics of the temperature dependent dielectric pro-
perties of organic tissue enables a treatment monitoring of the surrounding tissue
during the intervention. Based on a multiphysical simulation model, that includes
electromagnetic, thermal and biological parameters, a reasonable frequency range
between 2,5 GHz and 10 GHz is identified as the operating frequency range for
microwave ablation. Furthermore, the performance of the applicators developed
in this work is evaluated through a realistic simulation model. The feasability of
the microwave-based diagnostic of liver tumors is investigated in a clinical trial in
order to determine the dielectric contrast between human liver tumors and their
host tissue. The broadband analysis focuses on the evaluation between healthy
and diseased liver tissue between 0,5 GHz and 26,5 GHz. The evaluation of patient-
specific dielectric contrasts yields high variations between 28,9 % and 60,9 %. Due
to the large variations between the dielectric properties of patients, the need for
individual thresholds to distinguish between healthy and malignant tissue can
be derived. In order to meet the demand for patient-specific detection, the design
of dual-mode applicators indicates methods for permittivity extraction of the sur-
rounding tissue as well as the possibility of a high microwave power absorption
in the targeted region. In order to satisfy these requirements, two approaches are
pursued in this work. Firstly, a planar resonator array reveals a sensitive detection
of permittivity changes by evaluating resonance frequency shifts, and subsequently,
thermal ablation treatment at the specific resonance frequency. This work focuses
on the miniaturization and integration of the planar structure into a needle like
surgery tool with a maximum diameter of 2 mm. This resonant approach meets
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the basic requirements to a minimal-invasive surgery tool, however, it is not suf-
ficiently robust and reliable for the practical use. The second approach is based
on a coaxial applicator with a slot as radiating element. The dielectric properties
are extracted through the use of a dedicated calibration procedure that maps the
measured reflection coefficient directly into the permittivity plane to achieve the
required sensitivity for the detection of permittivity changes. The accuracy analysis
of this measurement method yields a maximum mean error of 3,7 % which is as
low as established measurement systems with an error of up to 5 %. The dual-mode
ablation experiment with ex-vivo liver tissue reveals an ablation zone volume of
7,1 cm3 with simultaneous determination of the temperature dependent dielectric
properties. As a result, the detection of carbonized tissue during the ablation is
enabled. Furthermore, a mulitmodality imaging concept is realized through the
MRI compatibility of the presented demonstrator.
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1 Einleitung
Der Einsatz von Mikrowellentechnik eröffnet neue Behandlungsoptionen sowie
diagnostische Werkzeuge für die Medizin. Das elektromagnetische Feld mit Fre-
quenzen im Mikrowellenbereich zwischen 300 MHz und 300 GHz interagiert kon-
taktlos und nicht-destruktiv mit organischem Gewebe, wodurch Informationen
über den Gewebetypen und dessen Konstitution erfasst werden können. Zudem
erlaubt diese Interaktion die Detektion von physiologischen Veränderungen, bei-
spielsweise durch eine Tumorerkrankung. Aber auch im Bereich der Therapie finden
Mikrowellen vermehrt Anwendung. Durch die technologischen Fortschritte in der
Kommunikationsbranche können kompakte und kostengünstige Mikrowellenmess-
geräte realisiert werden, die auch außerhalb von Messlaboratorien, beispielsweise
in einem klinischen Umfeld genutzt werden können. Die hochfrequente Anregung
von biologischem Gewebe durch Mikrowellen führt zu einer Erwärmung bis hin
zur Zerstörung des Gewebes. Schon Hippocrates sagte, „wenn ein Tumor nicht
herausgeschnitten werden könne, dann solle er verbrannt werden und wenn er
nicht verbrannt werde könne, dann sei er unheilbar“[GC11]. Bei der Mikrowellena-
blation (MWA) wird genau dieses Phänomen genutzt, um Tumore durch Hitze zu
zerstören. Diese Behandlungsoption findet Anwendung bei Patienten mit Tumoren,
die kleiner als 5 cm im Durchmesser sind. Während des Eingriffs wird ein nadel-
förmiger Applikator in den Patienten eingeführt und zu dem anvisiertem Tumor
geleitet. Durch die Interaktion des eingebrachten elektromagnetischen Felds mit
dem umliegenden Gewebe entstehen zytotoxische Temperaturen in dem anvisierten
Tumor von 60 ◦C bis 100 ◦C. Dadurch ist eine effektive Zerstörung des Tumors, bei
gleichzeitiger Schonung des umliegenden Gewebes, möglich. Auch, wenn die chir-
urgische Resektion von Tumoren noch immer die Goldstandard Therapie von vielen
soliden Tumoren wie beispielsweise in der Leber darstellt, ist die Anzahl inopera-
bler Fälle groß. Beispielsweise, wenn der Tumor in einer schwer erreichbaren oder
kritischen Region, in der Nähe eines großen Blutgefäßes, des Organs gewachsen ist.
Für diese Fälle sind minimal-invasive Behandlungsoptionen effektive Alternativen.
Die Vorteile liegen in der viel kürzeren Behandlungszeit sowie einer schnelleren
Heilung und geringeren Risiken für Infektionen.
Die Einstellung der Leistung und Zeit für die Ablationstherapie sind in Tabellen
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Detektionsmodus Behandlungsmodus
Positionierung Ablation
Abbildung 1.1: Funktionsweise des Dual-Mode Konzepts, wobei Änderungen
der relativen Permittivität vor und während einer Ablation Aufschluss über die
Positionierung des Applikator und Gewebeveränderungen durch die Erwärmung
geben.
von den Herstellern der jeweiligen Sonden zusammengefasst und basieren auf
klinischen Studien von ex-vivo und/oder in-vivo Experimenten. Diese Daten sind
nicht standardisiert und geben kein Aufschluss über die patienten-spezifischen
Eigenschaften während der Ablation [Lop+17]. So ist die Größe der Ablationszone
stark abhängig von der individuellen körperlichen Konstitution des Patienten in
Bezug auf die Perfusion und den Metabolismus. Weiterhin ist kein Werkzeug für
eine Echtzeit Temperatur Bestimmung während der Ablation zur Überwachung
der Behandlung verfügbar. Daraus folgt, dass der Erfolg der MWA stark von der Er-
fahrung des behandelnden interventionellen Radiologen abhängt. Aus dem Grund
ist die Nachfrage nach einer Überwachung der Behandlung in Echtzeit groß. Zur
Zeit wird der MWA Eingriff in den meisten Fällen unter Computer-Tomographie
(CT)- oder Ultraschall (US)-Bildgebung durchgeführt. Zur Schonung des gesunden
Gewebes außerhalb des Tumors und, um die Koagulation des gesamten Tumors
sicherzustellen, ist die Platzierung des Applikators im Zentrum des Tumors beson-
ders wichtig. Für die CT-basierte Detektion des Verlaufs der Positionierung werden
regelmäßig Aufnahmen gemacht, die eine hohe Strahlenbelastung für den Patien-
ten und das klinische Personal bedeutet. Außerdem weist das CT einen geringen
Weichteilkontrast auf, wodurch die genaue Abgrenzung des Tumors, von gesun-
dem Gewebe, in weichen Organen erschwert wird. Aus diesen Gründen würde
die Prozedur unter Magnetresonanztomographie (MRT)- Bildgebung viele Vorteile
bieten. Das strahlungsfreie Bildgebungsverfahren bietet eine hohe Bildqualität von
weichen Organen, welche am häufigsten abladiert werden. Zudem bietet das in
der Forschung befindliche Verfahren der MRT-Thermometrie die Möglichkeit den
Temperaturverlauf während der Therapie darzustellen.
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In dieser Arbeit wird die Nachfrage nach zukunftsweisenden Lösungen für ein
innovatives MWA-System adressiert, um den zu behandelnden Tumor genau zu
lokalisieren und somit die Positionierung des Applikators im Zentrum des Tumors
zu vereinfachen. Dabei wird die Mikrowellentechnik neben dem Einsatz zur Thera-
pie auch zur Diagnose eingesetzt. Durch die Integration von Mikrowellensensorik
in einem MWA-Applikator wird die Detektion von Abnormalitäten im direkten
Umfeld des Applikators ermöglicht. Zudem wird bei der Entwicklung die MRT-
Kompatibilität adressiert, sodass die oben genannten Vorteile für eine optimale
Positionierung des Applikators genutzt werden können. Während der Behandlung
ermöglicht die Mikrowellensensorik die Erfassung von Veränderungen des Ge-
webezustands und liefert somit ein erstes Feedback über den Therapieverlauf für
den behandelnden Radiologen. Dieser Ansatz wird im weiteren Verlauf der Arbeit
als „Dual-Mode“ Konzept bezeichnet. Der Applikator weist durch die zusätzliche
Sensorintegration zwei Operationsmodi auf. Erstens, den Detektionsmodus zur
Erkennung von tumorösem Gewebe und zweitens, den Behandlungsmodus, wobei
durch die Einbringung eines Signals mit hoher Leistung das umliegende Gewebe ab-
ladiert wird. Die Veränderung der dielektrischen Eigenschaften von Gewebe geben
Rückschlüsse auf den Zustand und die Temperatur des Tumors. Wie in Abbildung
1.1 dargestellt, ist ein Anstieg der dielektrischen Eigenschaften zu erkennen, sobald
der Applikator von tumorösem Gewebe umgeben ist. Darauf folgt die Aktivierung
des Behandlungsmodus, wobei durch die Temperaturerhöhung des Gewebes die
dielektrischen Eigenschaften sinken bis hin zu einem starken Abfall, sobald die
Karbonisierung eintritt.
Bislang gibt es nur wenige Ansätze, die mithilfe der Detektion von Änderungen
der dielektrischen Eigenschaften des Gewebes den Behandlungsverlauf der MWA
darstellen. In der Arbeit von Bucci et al. [Buc+16] wurde mittels Mikrowellentomo-
graphie mit Antennen außerhalb des Körpers die Veränderungen der elektromagne-
tischen Eigenschaften des Gewebes detektiert, die auf die Temperaturveränderung
während der Behandlung zurückzuführen sind. Ein weiterer Ansatz, in dem die
dielektrischen Unterschiede zwischen tumorösem, normalem und abladiertem
Gewebe genutzt werden, ist in [Wan+09] gegeben. Die Methode basiert auf der Aus-
wertung des breitbandigen Reflektionssignals des MWA-Applikators im Zeitbereich.
Bei einer Grenze zwischen tumorösem und normalem Gewebe führt die dielek-
trische Diskontinuität zu einer Teilreflektion der sich im Gewebe ausbreitenden
elektromagnetischen Welle. Aus der resultierenden Zeitverzögerung des Signals
kann die Distanz zwischen dem Applikator und der Tumor-Normal Gewebegrenze
berechnet werden. Für dieses Verfahren ist a-priori Wissen über die dielektrischen
Eigenschaften des um den Applikator liegenden Gewebes notwendig. Daher wurde
von der selben Gruppe eine Methode vorgestellt, um dieses a-priori Wissen zu
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erlangen, indem eine rationale Funktion zwischen der Admittanz des Applikators
abhängig von der umliegenden komplexen Permittivität des Gewebes aufgestellt
wurde [WB12].
Im Rahmen dieser Arbeit werden zwei Ansätze zur Detektion von Permittivitätsän-
derungen während der Ablation verfolgt. Zum Einen wurde die Arbeit von Frau
Dr.-Ing. Margarita Puentes weitergeführt, in der Resonatorarrays als Dual-Mode
Applikatoren vorgestellt wurden [Pue14]. Durch die Veränderung der dielektrischen
Eigenschaften um das Resonatorarray herum, kann eine Resonanzfrequenzverschie-
bung detektiert werden. Zudem führt die Erhöhung der Signalleistung bei der
verschobenen Resonanzfrequenz zu der Erwärmung des umliegenden Gewebes.
Vorige Labormuster wiesen eine Größe von mehreren Zentimetern auf und waren
aufgrund der genutzten Materialien, der Geometrie und des Aufbaus nicht für den
Einsatz als minimal-invasives Werkzeug geeignet. Das Ziel der vorliegenden Arbeit
ist es, das Resonator-basierte Dual-Mode Konzept, unter Beachtung der geforderten
minimalen Abmessung für ein minimal-invasives Operationswerkzeug zu realisie-
ren. Eine besondere Herausforderung dabei ist es, die planaren Resonatorstrukturen
in eine nadelähnliche Form zu bringen und gleichzeitig eine stabile elektrische Ver-
bindung zur Anregung der Resonatoren herzustellen. Als Weiterentwicklung zum
Resonator-basierten Konzept wird ein zweiter Ansatz zur Detektion von Permittivi-
tätsänderungen untersucht. Dabei wird ein koaxialer Slot-Applikator entwickelt,
der eine effiziente Absorption von dem eingebrachten elektromagnetischen Feld in
das umliegende Gewebe aufweist. Die Integration eines solchen Applikators hin zu
einem nadelförmigen Operationswerkzeug ist somit wesentlich vereinfacht. Durch
die Anwendung einer dedizierten Kalibrierung des koaxialen Applikators, wird die
Bestimmung der dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Gewebes mittels
einer bilinearen Transformation der gemessenen Reflekionskoeffizienten ermög-
licht. Im Rahmen dieser Arbeit werden dazu verschiedene, teils MRT-kompatible,
Demonstratoren entwickelt und die Eigenschaften des Detektions- sowie Behand-
lungsmodus ausgewertet.
Parallel zur Entwicklung der Dual-Mode Applikatoren wurde in dieser Arbeit
eine klinische Studie zur Bestimmung des patienten-spezifischen dielektischen
Kontrasts von frisch resizierten humanen Leberproben im Frequenzbereich von
500 MHz bis 26,5 GHz durchgeführt. Die Kenntnis der Permittivitätsunterschiede
zwischen dem gesundem Gewebe und dem darin gewachsenen Tumor ist essentiell
für die Auslegung der Dual-Mode Applikatoren und wurde nach meinem Wissen
in keiner Arbeit zuvor veröffentlicht.
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Gliederung
In Kapitel 2 werden die grundlegenden Effekte von elektromagnetischen Feldern
auf biologisches Gewebe erläutert. Dazu gehört die elektromagnetische Wellenaus-
breitung in verlustbehafteten Materialien, zu denen biologisches Gewebe gehört.
Zudem wird eine Einführung der relativen Permittivität im Allgemeinen gegeben
und im Speziellen auf die dielektrischen Eigenschaften von menschlichen Orga-
nen eingegangen. Darauf basierend wird die Eindringtiefe der Mikrowelle und
die Wärmeausbreitung im Gewebe erläutert. Das Kapitel 3 beschäftigt sich mit
dem aktuellen Stand der Forschung zur thermischen Ablationstherapie sowie im
Detail zur Mikrowellenablation. Dabei werden verschiedene Applikatorgeometrien
vorgestellt, mögliche Operationsfrequenzen diskutiert sowie auf aktuelle Ansätze
zur Behandlungsplanung und Überwachung während der Ablation eingegangen.
Ein wichtiger Baustein zur Entwicklung der Dual-Mode Applikatoren bildet ein
realitätsnahes Simulationsmodell, welches ebenfalls in diesem Kapitel vorgestellt
wird. Im darauffolgenden Kapitel 4 werden der Ablauf und die Ergebnisse der kli-
nischen Studie zur Bestimmung des patienten-spezifischen dielektrischen Kontrasts
von menschlichen ex-vivo Lebergewebeproben erläutert. In der Auswertung werden
sowohl die beiden Frequenzpunkte 2,45 GHz und 5,8 GHz als mögliche Operations-
frequenzen näher betrachtet, als auch eine breitbandige Analyse von 500 MHz bis
26,5 GHz gegeben. Kapitel 5 beschäftigt sich mit der Realisierung des Dual-Mode
Konzepts basierend auf planaren Resonatorstrukturen. Dabei werden zunächst die
theoretischen Grundlagen der Ringresonatoren dargestellt und deren Eigenschaften
für den Einsatz im minimal-invasiven Operationswerkzeug herausgearbeitet. Dar-
auf folgt die Darstellung der Entwicklungen verschiedener Labordemonstratoren,
welche sowohl simulativ als auch messtechnisch ausgewertet wurden. Das Kapitel
6 behandelt den Koaxial-Slot-Applikator Ansatz zur Realisierung von Dual-Mode
Applikatoren. Neben der Entwicklung von koaxialen Slotantennen, wird in diesem
Kapitel die dedizierte Kalibrierung zur Bestimmung von dielektrischen Eigen-
schaften des umliegenden Gewebes hergeleitet und deren Anwendung dargestellt.
Zudem werden die Messergebnisse der Ablation mit dem Dual-Mode Applikator
in ex-vivo- Lebergewebe unter Laborbedingungen als auch im MRT präsentiert.
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Elektromagnetische Felder
In den vergangenen Jahrzehnten ist die Verbreitung von elektromagnetischer Strah-
lung in der Umgebung angestiegen. Dies ist vor allem auf den stark wachsenden
Bereich der drahtlosen Kommunikation zurückzuführen. Dabei ist sowohl ein Zu-
wachs der Feldstärken als auch der Verwendung eines größeren Frequenzspektrums
zu verzeichnen. Im Rahmen dieser Entwicklungen fanden zahlreiche Untersuchun-
gen zum Einfluss von elektromagnetischer Strahlung auf den menschlichen Orga-
nismus statt. Für die Kommunikationstechnologie sind die verwendeten maximalen
Leistungen geregelt, um einen Einfluss auf den menschlichen Organismus zu ver-
hindern. Anders ist die Situation beim Einsatz von elektromagnetischen Feldern
für therapeutische und diagnostische Zwecke, wo genau dieser Einfluss genutzt
werden soll. Um das Potential von elektromagnetischer Strahlung optimal aus-
schöpfen zu können, ist ein grundsätzliches Verständnis über die Auswirkung von
Mikrowellen auf den menschlichen Organismus wichtig. Speziell das Verständnis
der Interaktion von elektromagnetischen Feldern und biologischem Gewebe ist
von großem Interesse, um potentiellen Gesundheitsrisiken vorzubeugen und die
Funktionalität neuer Geräte zu verbessern. Für die Untersuchung der Interaktion
zwischen biologischem Gewebe und elektromagnetischer Strahlung, bringt die
Durchführung von Experimenten Erkenntnisse über spezifische Effekte. Dabei wird
Abbildung 2.1: Verschiedene Arten von Experimenten zur Untersuchung von
Zellen und Gewebe.
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zwischen verschiedenen Arten von Experimenten unterschieden, gemäß Abbil-
dung 2.1. In-vitro bedeutet im Glas und beschreibt Versuche bei denen biologische
Zellen in Petrischalen elektromagnetischer Feldeinstrahlung ausgesetzt werden,
um bestimmte Reaktionen auf Zellebene nachzuweisen. Bei ex-vivo-, außerhalb des
Lebenden, sowie in-vivo, im Lebenden, dagegen werden Studien mit Gewebe von
Mensch und/oder Tier durchgeführt.
In diesem Kapitel werden zunächst die grundlegenden physikalischen Gesetze
der elektromagnetischen Feldausbreitung in Materie und speziell in biologischem
Material vorgestellt. Dafür werden die dielektrischen Eigenschaften von Gewebe im
Mikrowellenbereich erläutert und darauf basierend die Eindringtiefe von elektro-
magnetischen Feldern in organischem Material hergeleitet. Abschließend werden
die verschiedenen Effekte der Wärmeausbreitung in Gewebe dargestellt. Die Er-
kenntnisse dienen als Grundlage für die Auslegung der Dual-Mode Applikatoren
für die Mikrowellenablation.
2.1 Frequenzabhängigkeit der Permittivität von
biologischem Gewebe
Elektromagnetische Felder sind aus zeitlich und räumlich veränderlichen elektri-
schen und magnetischen Feldern zusammengesetzt. Die Beziehung zwischen den
elektrischen und magnetischen Feldern in Materie wurde im Jahr 1904 von James
Clerk Maxwell formuliert. Die Lösung der sogenannten Maxwell-Gleichungen mit
passenden Randbedingungen beschreibt das Verhalten der elektrischen und magne-
tischen Felder in einem Material mit bestimmten Eigenschaften. Die integrale Form
der Gleichungen ist durch folgende Ausdrücke gegeben [Lin12]
∮
E · dl = −
∫
s
δB
δt
· ds (2.1)∮
H · dl =
∫
s
[
J+
δD
δt
]
· ds (2.2)∮
D · ds =
∫
v
ρdv (2.3)∮
B · ds = 0, (2.4)
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wobei E der elektrischen Feldstärke, H der magnetischen Feldstärke, D, der elektri-
schen Flussdichte, B der magnetischen Flussdichte, J der Strömungsdichte, ρ der
elektrischen Ladungsdichte entspricht. Die Parameter v und s beschreiben jeweils
das Volumen und die Oberfläche des Integrals. Gleichung (2.1), auch bekannt als
Farady’sches Gesetz beschreibt den Effekt, dass durch ein zeitabhängiges magne-
tisches Feld ein elektrisches Feld induziert wird. Das Ampere-Maxwell Gesetz,
Gleichung (2.2), impliziert, dass ein magnetisches Feld nur durch einen Stromfluss
oder Bewegungen von elektrischen Ladungen entsteht. Gleichungen (2.3) und (2.4)
sind bekannt als Gauß’sches Gesetz für elektrische und magnetische Felder. Sie
beschreiben, dass der elektrische Fluss durch eine geschlossene Oberfläche der La-
dung in dem Volumen, welches von der Oberfläche eingeschlossen wird, entspricht
und, dass die magnetischen Strömungslinien immer geschlossene Umläufe darstel-
len. Zur Verknüpfung des elektrischen Felds E mit der elektrischen Flussdichte D,
des magnetischen Felds H mit der magnetischen Flussdichte B und der elektrischen
Stromdichte J mit dem elektrischen Feld E wurden unter Einbezug der Permittivität
ε, der Permeabilität µ und der elektrischen Leitfähigkeit σ die drei Stoffgleichungen
für ruhende, lineare und isotrope Materialien formuliert:
D = εE (2.5)
B = εH (2.6)
J = σE (2.7)
Die Permittivität und die Permeabilität im Vakuum sind definiert als
ε0 = 8.854 · 10−12 F/m (2.8)
µ0 = 4pi · 10−7 H/m. (2.9)
Die elektrische Leitfähigkeit im Vakuum ist σ = 0. Die Permittivität und Permeailität
von allen weiteren linearen, isotropen und homogenen Materialien können durch
die relative Permittivität und relative Permeabilität in Abhängigkeit von ε0 und µ0
als dimensionslose Faktoren beschrieben werden
εr = ε/ε0 (2.10)
µr = µ/µ0. (2.11)
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Betrachtet man die Materialparameter von biologischem Gewebe, weist die relative
Permittivität εr eine charakteristische Abhängigkeit von der Frequenz sowie der
Gewebeart auf. Die relative Permeabilität von biologischem Material dagegen ist
nahezu konstant und kann für alle biologischen Gewebearten als 1 angenommen
werden. Die Anregung von biologischem Material durch ein elektrisches Feld führt
zu einer Polarisierung des Materials. Die polaren Moleküle im Gewebe, haupt-
sächlich Wassermoleküle richten sich nach dem elektrischen Feld aus, wodurch
elektrische Dipolmomente entstehen. Dieses Phänomen wird durch die dielektri-
schen Eigenschaften des Materials charakterisiert. Bei biologischem Gewebe, als
verlustbehaftetes Material, wird die Ausrichtung der Dipole an das angelegte elek-
trische Feld verzögert. Die relative Permittivität nimmt in diesem Fall eine komplexe
Form an
εr = ε
′
r − jε′′r . (2.12)
Der Realteil der relativen Permittivität entspricht der elektrischen Feldkonstanten εr
aus Gleichung (2.10) und der Imaginärteil ist ein Maß für die dielektrischen Verluste
des Materials. Die sogenannte dipolare Polarisation ist ein eher langsamer Prozess,
welcher mathematisch durch die Debye-Gleichung erster Ordnung beschrieben wer-
den kann [Deb29]. Die komplexe Permittivität ist durch die Zeitkonstante τ, nach
der die Polarisation des Materials den Endwert erreicht, sowie durch die Parameter
ε∞ und εs, welche den Wert der Polarisierbarkeit für ein sehr hochfrequentes bzw.
ein statisches Feld angeben, charakterisiert. Somit ergibt sich die mathematische
Beschreibung nach Debye zu
εr = ε∞ +
εs − ε∞
1 + jωτ
, (2.13)
wobei ω = 2pi f die Frequenz beschreibt. Die beschriebene dipolare Polarisation ist
der dominante Effekt bei Wasser und somit auch bei biologischen Materialien deren
Hauptbestandteil Wasser in gebundener und freier Form ist. Ein weiterer Effekt ist
die Diffusion und der Drift von freien Ladungsträgern in einem konstanten Feld,
welcher durch die Leitfähigkeit σs im statischen Feld beschrieben wird. Die folgende
Erweiterung des Debye-Models bezieht diesen Effekt mit ein, sodass sich folgende
Gleichung erster Ordnung für die komplexe Permittivität ergibt:
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Abbildung 2.2: Relaxationseffekt der relativen Permittivität.
εr = ε∞ +
εs − ε∞
1 + jωτ
+
σs
jωε0
. (2.14)
Die Aufspaltung der Gleichung (2.14) in Real- und Imaginärteil der komplexen
Permittivität ergibt [PE96]:
ε′r = ε∞ +
εs − ε∞
1 + (ωτ)2
(2.15)
ε′′r =
σs
ω
+
(εs − ε∞)ωτ
1 + (ωτ)2
. (2.16)
In Abbildung 2.2 ist der Frequenzgang des Real- und Imaginärteils der Permittivität
gezeigt, welcher durch Debye’s Gleichung (2.13) beschrieben wird. Die charakte-
ristischen Werte der Relaxation εs und ε∞ sowie die Relaxationszeit τ sind in dem
Graphen dargestellt. Der Imaginärteil der Permittivität ist ungleich null, wenn der
Realteil eine Änderung mit der Frequenz aufweist. Für die mathematische Beschrei-
bung der komplexen Permittivität von reinem Wasser ist die Debye-Gleichung
erster Ordnung geeignet. Nur wenig weitere reale Materialen weisen tatsächlich
eine einzige Relaxation im gesamten Frequenzspektrum auf. Biologisches Gewebe
besteht aus organischen Molekülen, wie beispielsweise Kohlenhydrate und Protei-
ne, Ionen sowie Wasser in freier und auch gebundener Form. Durch diese komplexe
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Zusammensetzung entstehen mehrere Relaxations-Prozesse mit unterschiedlichen
Zeitkonstanten, welche mittels einer Debye-Gleichung N-ter Ordnung beschrieben
werden können
εr = ε∞ +
N
∑
n=1
∆εn
1 + jωτn
+
σs
jωε0
, (2.17)
wobei ∆εn = εs,n − ε∞,n die Amplitude der jeweiligen n-ten Relaxation angibt. Ein
weiteres sehr verbreitetes Model zur Beschreibung von dielektrischen Eigenschaften
von biologischem Gewebe ist das Cole-Cole Model [CC41]. Durch die Erweiterung
des empirischen Parameters α können sich überschneidende Relaxationen im Spek-
trum durch eine Verbreiterung der Dispersion dargestellt werden. Die Cole-Cole
Gleichung ist gegeben durch:
εr = ε∞ +
εs − ε∞
1 + (jωτ)1−α
+
σs
jωε0
. (2.18)
Dispersionsmechanismen in Gewebe
Die relative Permittivität von organischem Gewebe weist eine starke Frequenzab-
hängigkeit auf, wobei drei Hauptrelaxationen identifiziert werden können. Diese
Dispersionen sind auf drei Mechanismen zurückzuführen und werden als α, β und
γ-Dispersion bezeichnet. In Abbildung 2.3 sind die Positionen der drei Relaxatio-
nen im Frequenzspektrum dargestellt. Die Mittenfrequenzen der Relaxation der
α-Dispersion liegt im Kilohertz-Bereich und weist sehr hohen Permittivitätswer-
te zwischen 105 und 106 auf. Diese hohen Werte sind auf Diffusions-Effekte von
Gegenionen sowie Mechanismen der Zellmembran von biologischen Materialen
zuzuschreiben. Darauf folgt die β-Dispersion bei Frequenzen von einigen hundert
Kilohertz bis wenigen Megahertz. Der zugrunde liegende Prozess dahinter sind ka-
pazitive Ladungen der Zellmembranen im Gewebe. Die γ-Dispersion tritt bei einer
Relaxationsfrequenz von etwa 25 GHz auf, welche nahezu der von reinem Wasser
entspricht. Dementsprechend ist dieser Effekt auf die bereits beschriebene dipolare
Relaxation der Wassermoleküle im Gewebe zurückzuführen. Die γ-Dispersion liegt
in dem für diese Arbeit relevanten Frequenzbereich.
21
2 Biologische Effekte durch Elektromagnetische Felder
α
β
γ
ε′r108
105
102
102 106 1010
f/Hz
Abbildung 2.3: Disperionsregionen von organischem Gewebe.
Permittivitätsspektren von Gewebe
Bereits in den 1950er Jahren wurden die dielektrischen Eigenschaften von Gewebe
intensiv untersucht. In den Arbeiten von Schwan im Jahr 1957 wurden bereits Mess-
daten von elektrischen Eigenschaften verschiedener Gewebe bei sehr niedrigen
Frequenzen (α-Dispersion) und im Radiofrequenzbereich (β-Dispersion) vorge-
stellt und die zugrundeliegenden biologischen Mechanismen diskutiert [Sch57],
[Sch65]. Eine Erweiterung der Messungen und Interpretation von dielektrischen
Eigenschaften im Mikrowellenbereich wurden von Stuchly [Stu78] und Schwan
und Foster gegeben [SF80]. Vor dem Hintergrund ein grundlegendes Modell für
EM Dosimetrieberechnungen zu schaffen, wurden die Daten dieser und weiterer
Studien von Gabriel et al. im Jahr 1996 in einem umfassenden Literaturüberblick
zusammengefasst [GGC96]. Zudem wurden die Ergebnisse des Literaturüberblicks
durch Messungen im Frequenzbereich zwischen 10 Hz und 20 GHz von nahezu je-
der Gewebeart ergänzt [GLG96a]. Diese Messungen beinhalteten Daten von ex-vivo
Gewebe von Tieren, hauptsächlich Schafen und Schweinen, sowie menschlichen
Autopsieproben. In-vivo Messungen wurden von menschlicher Haut und der Zunge
durchgeführt. In einer dritten Publikation der Gruppe um Gabriel et al. [GLG96b]
wurden parametrische Modelle angewandt, um die umfassenden Messergebnisse
in dem Frequenzbereich von 10 Hz bis 100 GHz darzustellen. Dafür wurde das
Cole-Cole Model aus Gleichung (2.18) genutzt.
Generell lässt sich eine Abhängigkeit der dielektrischen Eigenschaften von biologi-
schem Gewebe und deren Wassergehalt feststellen, aufgrund des dominierenden
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Abbildung 2.4: Relative Permittivität von Wasser und verschiedenen biologi-
schem Gewebe nach Gleichung (2.18) unter Nutzung der Parameter in Tabelle
2.1 [GLG96b].
Tabelle 2.1: Cole-Cole Parameter von Wasser, Blut, Knochen und Leber
Material ε∞ εs τ (ps) α σs
Wasser 4,9 88,2 6,2 0 -
Blut 4 60 8,38 0,1 0,7
Knochen (Kortex) 2,5 12,5 13,26 0,2 0,02
Leber 4 43 8,84 0,1 0,02
Polarisierungsmechanismus der Wassermoleküle bei Frequenzen oberhalb von we-
nigen hundert MHz. Die durchschnittliche Relaxationszeit τ für Gewebe ist größer
als für reines Wasser, da die Rotationen der Moleküle durch die organische Umge-
bung eingeschränkt sind. Dieser Effekt ist vernachlässigbar bei Körperflüssigkeiten,
da diese weniger organische Bestandteile aufweisen [GSS78]. Als Beispiel sind in
Abbildung 2.4 die Permittivitätsspektren von Wasser im Vergleich zu Blut, Kno-
chen mit einem Wassergehalt unter 20 % und Leber mit etwa 80 % Wassergehalt
dargestellt. Die dazugehörigen Cole-Cole Parameter sind in Tabelle 2.1 gegeben.
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2.2 Eindringtiefe von Elektromagnetischen Wellen
in Gewebe
Die Eindringtiefe eines elektromagnetischen Felds ist allgemein definiert als Distanz
δ, nach der die elektrische Feldamplitude E auf den Wert 1/e, also etwa 37 % des
initialen Werts E0 abfällt. Die Amplitude des elektrischen Felds nimmt entlang der
Ausbreitungsrichtung z exponentiell ab
|E(z = δ)|
|E0| = |e
−jωkδ| = 1
e
, (2.19)
wobei k die Ausbreitungskonstante ist, welche für verlustbehaftete Medien, so wie
es Gewebe darstellt, eine komplexe Form annimmt.
k = β− jα = ω√µε (2.20)
Die Auftrennung von (2.20) nach Real- und Imaginärteil ergibt die folgenden Aus-
drücke für die Phasen- und Dämpfungskonstanten
β = ω
√
µε′
2
√√( σr
ωε′
)2
+ 1 + 1 (2.21)
α = ω
√
µε′
2
√√( σr
ωε′
)2
+ 1− 1, (2.22)
wobei σr = ωε0ε′′r die effektive Leitfähigkeit des Materials darstellt. Durch Einsetzen
von Gleichung (2.20) in (2.19) unter Berücksichtigung von (2.21) und (2.22) ergibt
sich die Eindringtiefe δ in verlustbehaftete Medien, wie organisches Gewebe zu
δ =
1
ω
√
µε′
2
√√(
σr
ωε′
)2
+ 1− 1
. (2.23)
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Abbildung 2.5: Eindringtiefe eines elektromagnetischen Felds in Wasser und ver-
schiedenen Gewebetypen als Funktion der Frequenz.
Die Eindringtiefe ist antiproportional zu der Frequenz des propagierenden elek-
tromagnetischen Felds. Somit sinkt die Eindringtiefe mit steigender Frequenz. In
Abbildung 2.5 wird diese Relation für den Frequenzbereich zwischen 1 GHz und
100 GHz an den Beispielen von Wasser, Blut, Lebergewebe und Knochen mit den
jeweiligen Permittivitätsspektren aus der Berechnung nach Gleichung 2.18 mit den
Werten aus Tabelle 2.1 verdeutlicht. Auch hier wird eine Abhängigkeit der Eindring-
tiefe mit dem jeweiligen Wassergehalt des Gewebes deutlich. Je weniger Wasser die
Gewebeart aufweist, desto höher ist die Eindringtiefe. Diese Erkenntniss ist bei der
Entwicklung von neuen 5G Geräten relevant.
2.3 Wärmeausbreitung im Gewebe
Die Exposition von Gewebe durch elektromagnetische Felder im Mikrowellenbe-
reich führt zu der ständigen Neuausrichtung der polaren Moleküle zu dem angeleg-
ten Feld. Die Ausrichtung der Moleküle ist wie im vorigen Abschnitt beschrieben
ein zeitverzögerter Prozess mit der Relaxationszeit τ. Die Energie des elektromagne-
tischen Felds wird in dem verlustbehafteten Gewebe absorbiert, wodurch Wärme
erzeugt wird. Der Zusammenhang der generierten Wärme QEM ist proportional zu
dem Imaginärteil der relativen Permittivität des Materials und zum Quadrat der
elektrischen Feldstärke
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QEM =
1
2
ωε0ε
′′
r |E2|. (2.24)
Die Ausbreitung von Wärme in biologischem Gewebe ist ein komplexer Prozess.
Die Gründe dafür liegen in der Inhomogenität des Materials, aufgrund von großen
und kleinen Gefäßlaufbahnen, verschiedenartiger Geometrien von Organen sowie
einer starken Temperaturabhängigkeit der Materialeigenschaften. Hinzu kommt bei
lebenden Organismen die Anwesenheit von Thermoregulationsprozessen, wodurch
auf Temperaturänderungen durch verstärkte Blutperfusion im Gewebe reagiert
wird. Eine mathematische Darstellung der Wärmeverteilung in biologischem Ge-
webe wurde im Jahr 1948 von Pennes in seiner Arbeit über die quantitative Be-
schreibung von der thermischen Interaktion zwischen Gewebe und Blutperfusion
veröffentlicht [Pen48]. Diese Beschreibung basiert auf Experimenten, in denen die
radiale Temperaturverteilung im Unterarm von neun Personen gemessen wurde.
Das daraus abgeleitete Model beschreibt die Effekte von Metabolismus und Blut-
perfusion auf das Energiegleichgewicht im Gewebe. Die resultierende „Bioheat“-
Gleichung nach Pennes ist
$c
δT
δt
= ∇ · k∇T + QP + QEM + QM, (2.25)
wobei $ der Dichte (kg/m3), c der Wärmekapazität (J/kg/K), T der Temperatur
(K), t der Zeit (s) und k der thermischen Leitfähigkeit (W/K/m) entspricht. Der
linke Term der Gleichung (2.25) beschreibt die Temperaturanstiegsrate für ein be-
stimmtes Volumen des Gewebes. Der Term auf der rechten Seite der Gleichung
kann in vier Teile aufgeteilt werden. Der erste Teil beschreibt die Auswirkung auf
die Wärmeverteilung in dem betrachteten Volumen durch die thermische Leitfä-
higkeit k des Gewebes. Dazu werden die Temperaturquellen der Perfusion QP, aus
elektromagnetischer Strahlung generierter Wärme QEM sowie der metabolischen
Wärmeerzeugung QM addiert. Die Amplitude der metabolischen Wärmeerzeugung
QM ist klein gegenüber den anderen Faktoren und somit vernachlässigbar. Die Perfu-
sion QP beschreibt die Durchblutung von Gewebe auf mikro- und makrovaskulärer
Ebene. Die mikrovaskuläre Ebene bezieht sich auf die Durchblutung von kleinen Ge-
fäße im Gewebe, wohingegen die makrovaskuläre Ebene die Durchblutung großer
Blutgefäße beschreibt. Die Perfusion kann als konvektiver Wärmeprozess gemäß
folgender Gleichung beschrieben werden
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Qp = $bcbwb(Tb − T), (2.26)
wobei wb der Perfusionskoeffizient ist, also ein Maß wie viel Blutvolumen in einer
bestimmten Zeit durch eine bestimmte Einheit des vaskulären Blutkreislaufsystems
fließt. Wichtig ist zu beachten, dass die Perfusion eine Kühlung darstellt, sobald
die Temperatur des betrachteten Volumens größer ist als die Temperatur des Blut-
kreislaufs. Somit fungieren die komplexen Blutlaufbahnen im lebenden Gewebe
als Thermoregulatoren, indem ein Kühlungsprozess durch stärkere Durchblutung
entsteht, sobald Gewebe erhitzt wird. Dieses Phänomen ist ein lebensnotwendiger
Prozess, welcher neben der Thermoregulation auch zur Entzündungsbekämpfung
im Körper dient und weiterhin abhängig von der körperlichen Aktivität, dem phy-
siologischen Auslöser, dem Biorhythmus und den Umweltbedingungen ist [Mor12].
Weiterhin hat die Perfusion eine große Auswirkung auf die Größe und Form von
Ablationszonen in der Nähe von großen Blutgefäßen und ist somit ein wichtiger
Faktor für weitere Untersuchungen in dieser Arbeit.
27
3 Grundlegende Untersuchungen
zu der Mikrowellenablation
Das Ziel der thermischen Ablation ist erkranktes Gewebe mittels Wärme oder Kälte
zu zerstören. Eine weit verbreitete Anwendung der thermischen Ablation ist die
Behandlung von Leberkrebs. Sie wurde bereits in mehreren nationalen und inter-
nationalen Leitlinien als ein potentiell kurativer Ansatz für die Behandlung von
primären und sekundären Lebertumoren aufgenommen [Onk; Stu18]. Als Energie-
quellen für die Wärmeerzeugung sind verschiedene Technologien im klinischen
Einsatz. Neben der Mikrowellenablation (MWA) [MSM10; Vog+17b] zählen dazu die
Radiofrequenzablation (RFA) [Liv+00; Gol01], Laser-induzierte Interstitiale Thermo-
therapie (LITT) [Eic+01; Men+05] und Hochintensiv-Fokussierter Ultraschall (HIFU)
[Ken05] mit dem gemeinsamen zugrunde liegenden Ziel das Tumorgewebe auf
Temperaturen über 60 ◦C zu erwärmen, um einen irreversiblen Zelltod zu erreichen.
Das Verfahren der thermischen Ablation ist, aufgrund der minimal-invasiven Vorge-
hensweise des Eingriffs, schonend gegenüber der klassischen Operation und somit
eine vielversprechende Alternative für nicht-operationsfähige Patienten. Gleichzei-
tig können durch die Kombination von lokalen interventionellen Ansätzen neue
multimodale Therapieansätze entwickelt werden, wie beispielsweise eine Verkleine-
rung des Tumors durch eine lokale Chemotherapie und anschließende thermische
Ablation [Hou+16].
In diesem Kapitel werden zunächst die Grundlagen von thermischen Ablations-
verfahren erläutert. Anschließend wird der Stand der Technik sowie die aktuellen
Forschungsthemen der MWA dargestellt. Dies beinhaltet neben der Entwicklung
der Applikatoren selbst, eine Betrachtungen der optimalen Operationsfrequenz
sowie relevante Entwicklungen zur Behandlungsüberwachung. Abschließend wird
ein Simulationsmodell für die akkurate Bestimmung der Ablations-Charakteristika
wie Größe und Form der Läsion, vorgestellt. Dies ist für die Entwicklung und Eva-
luierung der Performanz von MWA-Systemen im Allgemeinen und im Speziellen
für die vorliegende Arbeit von besonderer Bedeutung.
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3.1 Thermische Ablationsverfahren
Bei der RFA wird ein hochfrequenter Wechselstrom von 200-500 kHz appliziert. Die-
ser führt im Gewebe zu Ionenbewegungen, welche durch Reibung die gewünschte
Hitze erzeugen. Die Ablationszeit beträgt meist 20-40 Minuten [Vog+13]. Bei der
RFA werden mindestens zwei Elektroden verwendet zwischen denen ein Strom-
fluss im anvisierten Tumor plus Sicherheitssaum entsteht. Wie in Abbildung 3.1 (a)
dargestellt, können die Elektroden im Gewebe aufgespannt werden, um eine hohe
Stromdichte in einem möglichst großen Bereich zu erreichen [Bra11b]. Die LITT
basiert auf der Einbringung von Laserenergie über Lichtwellenleiter, die direkt in
das Tumorgewebe eingebracht werden, siehe Abbildung 3.1 (b). Durch die geringen
Eindringtiefen der Laserenergie in das Gewebe, wird lediglich eine kleine Zone von
etwa 1 cm um den Applikator herum aktiv erhitzt. Daher kann die Einbringung
mehrerer Applikatoren für die Ablation eines Tumors notwendig sein. Bei der Be-
handlung durch HIFU werden akustische Wellen mit Frequenzen zwischen 0,8 MHz
bis 3,5 MHz und Energien, weit höher als die des diagnostischen Ultraschalls, in das
Gewebe eingebracht. Analog zum Licht, kann der Ultraschall an einem bestimmten
Punkt fokussiert werden. Somit können kleine Volumen im Gewebe sehr genau
erhitzt werden. Die Ablation von klinisch relevanten Tumorgrößen wird durch
mehrfache Fokussierung des Ultraschalls nebeneinander und übereinander im Tu-
morgebiet erreicht, wie in Abbildung 3.1 (c) dargestellt [Ken05]. Bei der MWA wird
elektromagnetische Energie zumeist bei Frequenzen von 915 MHz oder 2,45 GHz
mit Leistungen von 45 W bis 100 W im Gewebe absorbiert. Durch die im vorigen
Kapitel beschriebenen Eigenschaften der Mikrowelle führt das eingebrachte elek-
tromagnetische Feld zur Rotation der dipolaren Moleküle im Gewebe und somit
wird Wärme erzeugt, Abbildung 3.1 (d). Mit ihrer kurzen Ablationszeit von etwa 10
Minuten, konstant höheren Temperaturen und größeren Ablationszonen bietet die
MWA konzeptionelle Vorteile gegenüber der RFA und der LITT [Vog+14]. Zudem
werden während der Ablation weniger intraprozedurale Schmerzen beobachtet.
3.2 Aktuelle Entwicklungen der
Mikrowellenablationssysteme
Die MWA ist eine relativ neue Technologie und hat gegenüber den weiteren be-
schriebenen thermischen Therapien zunehmend an Bedeutung gewonnen. Die
Vorteile sind größere Ablationszonen bei konstant höheren Temperaturen und eine
kürzere Behandlungsdauer. In mehreren klinischen Studien wurde gezeigt, dass die
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(a) RFA (b) LITT
(c) HIFU (d) MWA
Abbildung 3.1: Schematische Darstellung der verschiedenen thermischen Ablati-
onsverfahren, in denen durch die Generation von Hitze im Gewebe Tumore zerstört
werden können.
MWA und die klassische Resektion vergleichbare Rezidivraten aufweisen [Shi+00].
Ein MWA-System besteht aus einem oder mehreren Applikatoren, einem Generator
sowie ein beides verbindendes Koaxialkabel. Während der Behandlung wird der
nadelförmige Applikator in dem anvisierten Tumor platziert und das umgebene
Gewebe durch Einbringen von hoher Mikrowellenleistung erhitzt. Für eine prä-
zise Tumorlokalisation und Kontrolle der Behandlung zur Vermeidung von zu
großen oder zu kleinen Läsionen sind bildgebende Verfahren wie Ultraschall (US),
Computer Tomografie (CT) oder Magnetresonanztomografie (MRT), notwendig.
Am häufigsten werden US und CT während der Ablation verwendet, aufgrund
der weit verbreiteten Verfügbarkeit und der relativ geringen Kosten. Jedoch bie-
ten beide Modalitäten Einschränkungen. Diese sind die geringe Übersicht und
Bildqualität des US und ein schlechter Weichteilkontrast bei der CT, insbesondere,
wenn kein Kontrastmitteln verabreicht wird. Zudem gibt es keine Möglichkeit die
Temperatur in der Ablationszone während des Eingriffs zu kontrollieren, um somit
Aufschluss über die Läsion zu erhalten. Die aufgeführten Nachteile des US und der
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CT können das Risiko einer unvollständigen Ablation oder von Komplikationen
erhöhen. Die MRT als bildgebendes Verfahren dagegen ermöglicht aufgrund ihres
hohen Weichteilkontrastes (auch ohne Kontrastmittel) die zuverlässigste Visualisie-
rung des Tumors und der umgebenden Anatomie sowie eine Echtzeit-Bildgebung
multiplanarer Bildebenen. Insbesondere im Hinblick auf kleinere Tumore bietet
hier das Ablationsverfahren unter MRT-Führung deutliche Vorteile gegenüber CT
und US. Zudem ermöglicht die Magnetresonanz (MR)-Thermometrie ein aktuelles
Forschungsgebiet der MRT-Technologie eine Beurteilung der Wärmeverteilung wäh-
rend des Eingriffs. Die Visualisierung der Temperatur ist ein wichtiger Bestandteil
zur Therapieüberwachung und somit essentiell für die Verbesserung der Ablati-
onstherapie. Nicht zuletzt kommt die MRT auch ohne ionisierende Strahlen aus,
was dem Patienten und insbesondere dem interventionellen Radiologen zu Gute
kommt. Als Hersteller der im klinischen Einsatz befindlichen MWA-Systeme sind
zu nennen: Medtronic, plc (Systeme: EmprintTM und EvidentTM), AngioDynamics
Inc. (System: Solero), Ethicon US, LLC (System: NEUWAVETM), Symple Surgi-
cal, Inc. (System: GRIZZLYTM), Mima-Pro Scientific, Inc. (System: MimaProTM),
MedWaves, Inc. (System: AveCureTM) und Emblation Microwave LTD (System:
MSYS245). Die überwiegende Anzahl der genannten Systeme sind nicht für den Ein-
satz im MRT geeignet. Lediglich das System AveCureTM von MedWaves ermöglicht
die Behandlung im MRT. Jedoch gibt die Verwendung des Systems keinen Rück-
schluss auf den Behandlungserfolg während der Ablation. Die MRT Kompatibilität
von MWA-Applikatoren ist somit für die Entwicklung zukünftiger MWA-Systeme
von besonderer Bedeutung. In weiteren aktuellen Forschungen zur Verbesserung
von MWA-Systemen werden vor allem die Optimierung der MWA-Applikatoren,
hinsichtlich innovativer Geometrien und höheren Operationsfrequenzen, adres-
siert. Darüberhinaus gehen neuste Entwicklungen auf dem Gebiet in Richtung
der Etablierung von Werkzeugen zur Behandlungsplanung und Überwachung
der Ablationszone in Echtzeit. Durch diese Fortschritte für die Vorbereitung der
Durchführung und die Überwachung während der Ablation, könnte die Zuverläs-
sigkeit des Verfahrens dahingehend erhöht werden, dass der Tumor ganzheitlich
zerstört wird. Dies führt potentiell zu einem rezidivfreien Weiterleben und einer
signifikanten Verbesserung des Gesamtüberlebens des Patienten.
3.2.1 Applikatorantennen
Im Laufe der Jahre wurde eine große Anzahl von verschiedenen MWA-Applikatortypen
in der Literatur vorgestellt. Die Struktur des Applikators basiert meist auf einer
koaxialen oder triaxialen Antenne, wobei der aktive Teil die Spitze des Applikators
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darstellt. Die verschiedenen Antennentypen können in die folgenden Gruppen un-
terteilt werden [Lin+07]: Monopole, Dipole, Koaxial-Sleeve Antennen, Cap-Choke-
Antennen, Koaxial-Slotantennen und Spiralantennen. Eine schematische Darstel-
lung dieser Antennentypen ist in Abbildung 3.2 gegeben. Die einfachste Form von
Monopol- und Dipol- Antennen weisen einen Reflektionskoeffizienten auf, der
abhängig von der Eindringtiefe des Applikators in das Gewebe ist [TI89; Cam+96;
HRL91]. Aufgrund der Asymmetrie von koaxialen Strukturen, kann ein Strom
entlang der äußeren Oberfläche des Außenleiters fließen. Dies führt zum Einen zu
Herausforderungen bei der Anpassung der Antenne, welche sich mit der Eindring-
tiefe des Applikators ins Gewebe verändert. Zum Anderen kann der rücklaufende
Strom zu Verbrennungen von gesundem Gewebe entlang der Applikator-Trajektorie
führen. Um diese Effekte zu vermeiden wurden Koaxial-Sleeve- und Cap-Choke
Antennen vorgestellt [Yan+06; Cav+11]. Die zusätzlichen Elemente bewirken einen
Leerlauf des reflektierten Signals, welches einen Strom entlang des Außenleiters
des Applikators induziert. Ein weiterer Vorteil dieser Strukturen ist, dass sich durch
diese Begrenzung der Signalausbreitung die absorbierte Leistungsverteilung mehr
um die aktive Länge des Applikators konzentriert, wodurch Ablationszonen hin
zu einer sphärischen Form erreicht werden können. Diese Form wird den länglich
ausgedehnten Läsionen vorgezogen, aufgrund der vornehmlich auch sphärisch
ausgebildeten Tumore, die beispielsweise in der Leber vorkommen. So kann weitest-
möglich gesundes Gewebe verschont werden. Ein Nachteil der weiterentwickelten
Strukturen ist, dass durch die Ergänzung eines Chokes oder Sleeves, die radiale
Dimension des Applikators vergrößert wird und dies zu einer höheren Invasion
der Behandlung führt. Auch koaxiale Slotantennen weisen ohne Modifikation einen
zurücklaufenden Strom auf. Bei diesen Strukturen kann dieser Effekt durch die Inte-
gration eines weiteren Slots vermieden werden. Die Spiralantennen finden weniger
Einsatz in realen Systemen, aber wurden in der Literatur vielfach beschrieben.
3.2.2 Frequenzabhängigkeit der Läsion
Wie im vorigen Abschnitt beschrieben, liegen die Operationsfrequenzen von kom-
merziellen MWA-Systemen vornehmlich bei 915 MHz und 2,45 GHz. Diese Frequen-
zen liegen in den sogenannten „Industrie, Wissenschaft, Medizin“ (engl. Industrial,
Scientific, Medical) (ISM) Bändern und somit ist die Verfügbarkeit von kostengünsti-
gen Mikrowellengeneratoren gegeben. Die Frage, ob bei diesen Frequenzen auch
ein optimales Ergebnis der Ablation, hinsichtlich der Größe und Form der Läsion,
erzielt werden kann, ist Teil aktueller Forschung. In [Luy+14] wurde eine systemati-
sche Studie vorgestellt, um die Machbarkeit von höheren Operationsfrequenzen für
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(a) (b)
(c) (d)
(e) (f)
Abbildung 3.2: Schematische Darstellung verschiedener MWA-Antennentypen.
Die schwarze Farbe stellt die metallische Struktur dar und grau entspricht einem
dielektrischen Isolator, wie beispielsweise Teflon: (a) Monopol, (b) Dipol, (c) Sleeve-
Antenne, (d) Choke-Antenne, (e) Slotantenne und (f) Spiralantenne.
die Mikrowellenablation zu untersuchen. Ein Vergleich von numerischen Simulatio-
nen und Experimenten mit einem 1,9 GHz und einem 10 GHz Applikator führt zu
ähnlichen Abmessungen der Ablationszone. Dieses Ergebnis konnte in [Saw+17]
bestätigt werden, indem weitere Simulationen und Experimente im Frequenzbe-
reich von 1,9 GHz bis 26 GHz durchgeführt wurden. Dabei konnten vergleichbare
laterale Dimensionen der Läsion beobachten werden. Vorteile von höheren Abla-
tionsfrequenzen sind eine größere Flexibilität bei der Auslegung der Antennen,
aufgrund der geringeren Wellenlängen und somit kleineren Abmessungen der
Strukturen. Zudem wurden mehr sphärisch geformte Ablationszonen beobachtet,
was der präferierten Form entspricht, um meist kugelförmig wachsende Tumore in
der Leber vollständig zu abladieren. Des Weiteren wurde in der Arbeit von Hancock
et al. ein MWA-Applikator Prototyp mit einer Operationsfrequenz von 14,5 GHz
vorgestellt, der schnell und kontrollierbare Ablationszonen erzeugt [Han+07]. Die-
ser Prototyp wurde weiter entwickelt hin zu einer multifunktionalen Antenne
mit einem integrierten Kanal zur Biopsie sowie einer Impedanzanpassungseinheit
[Han+13]. Durch die kontinuierliche Anpassung der 14,5 GHz- Antenne, kann eine
gleichmäßig sphärische Ablationszone mit einem maximalen Durchmesser von
38,8 mm bei einer Ablation mit einer Dauer von 180 s und einer relativ geringen
Eingangsleistung von 50 W erreicht werden [Jon+12].
Der Einfluss der Frequenz auf das Ablationsgebiet lässt sich mathematisch durch die
Gleichungen der Eindringtiefe (2.19) und der generierten Wärme durch Mikrowel-
lenenergie (2.24) beschreiben. Wie im Abschnitt 2.2 erläutert, sinkt die Eindringtiefe
des elektromagnetischen Felds mit steigender Frequenz. Im Vergleich zu niedrige-
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Abbildung 3.3: Simulierte Temperaturverteilung (Tmax = 284 ◦C) entlang der Aus-
breitungsrichtung z einer ebenen Welle in Lebergewebe für verschiedene Frequen-
zen.
ren Frequenzen, verteilt sich die eingebrachte Energie auf ein kleineres Volumen,
wodurch in diesem Bereich höhere Temperaturen erreicht werden. Um diese Relati-
on darzustellen, wurden gekoppelte elektromagnetische und transiente thermische
Simulationen von einem planaren Welleneinfall auf Lebergewebe durchgeführt. In
Abbildung 3.3 sind die normalisierten Temperaturen entlang der Ausbreitungskon-
stante im Lebergewebe für die Frequenzen 2,5 GHz, 5 GHz, 10 GHz und 15 GHz
dargestellt. Die Temperaturen wurden für die qualitative Darstellung mit der ma-
ximalen Temperatur Tmax = 284 ◦C normalisiert, welche bei der Simulation bei
15 GHz erreicht wurde. In der transienten thermischen Simulation werden die Ef-
fekte durch die thermische Leitfähigkeit des Lebergewebes und die Perfusion bei
dem simulierten Temperaturverlauf mit berücksichtigt. Die temperaturabhängigen
Materialeigenschaften von Lebergewebe wurden für diese qualitative Darstellung
nicht einbezogen. Aus dem Graphen geht ein Trade-off zwischen der maximalen
Temperatur und der Größe der Ablationszone hervor. Zudem ist der Abfall der
Temperatur bei höheren Frequenzen steiler, wodurch eine bessere Kontrolle der Ab-
lationszone erreicht werden kann, um Schäden an gesundem Gewebe zu vermeiden.
Klinisch relevante Ablationszonen müssen mindestens ein Volumen von 3 cm3 auf-
weisen. Dies entspricht einer Tiefe der Läsion in z-Richtung von mindestens 9 mm
unter der Annahme, dass das elektromagnetische Feld isotrop abgestrahlt werden
würde. Wie in Abbildung 3.3 dargestellt, ist die maximale Temperatur an diesem
Grenzwert bei der Operationsfrequenz von 5 GHz erreicht. Zudem weisen die Tem-
peraturverläufe bei 2,5 GHz und 10 GHz ausreichend hohe Werte auf. Basierend
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auf den Ergebnissen dieser Simulation, wurde für die weiteren Untersuchungen
in dieser Arbeit der Frequenzbereich zwischen 2,5 GHz und 10 GHz identifiziert,
um die Vorteile hinsichtlich Designflexibilität von höheren Ablationsfrequenzen
zu nutzen und gleichzeitig für die klinische Relevanz vergleichbare Größen von
Läsionen zu erzielen.
3.2.3 Behandlungsplanung und Monitoring während der
Ablation
Die MWA-Behandlung ist weder national noch international standardisiert. Eine
erfolgreiche Ablation, und deren Planung und Steuerung, ist bislang maßgeblich
auf die persönliche Erfahrung des interventionellen Radiologen gestützt. Aktu-
ell geben die Hersteller von zugelassenen MWA-Systemen lediglich Datenblätter
mit Empfehlungen zu Leistung-Dauer-Protokollen für die Behandlung verschie-
dener Organe an, die auf ex-vivo und/oder in-vivo Messungen basieren. Diese
Protokolle sind jedoch nicht standardisiert und geben keine Auskunft über die
tatsächlich individuelle Größe der Läsion bei Patienten. Aus diesem Grund ist
eine zuverlässige Bildgebungsmodalität essentiell für die genaue Positionierung
des Applikators in der Mitte des Tumors sowie der Therapieüberwachung und
Kontrolle der Behandlung. Neben der MRT als bildgebendes Verfahren, spielt die
Mikrowellentechnologie für zukünftigen Entwicklungen der Behandlungsplanung
und des Monitorings eine große Rolle. Durch die Detektion von den Änderungen
der dielektrischen und thermischen Eigenschaften des Gewebes kann der interven-
tionelle Radiologe bei der Therapieplanung und -steuerung unterstützt werden, um
die MWA zu optimieren. Aus dem Grund befassen sich neuere Forschungen mit
der Charakterisierung dielektrischer, thermischer und physikalischer Eigenschaften
von Gewebe im Hinblick auf deren Veränderungen mit steigender Temperatur
[Lop+17; Lop+19]. Ein Ansatz, um die dielektrischen Eigenschaften während einer
Ablation zu bestimmen ist die Mikrowellentomographie. In diesem Verfahren wird
ein Antennenarray auf die zu behandelnde Region ausgerichtet und basierend
auf den Transmissionseigenschaften der Antennenelemente durch das Gewebe die
zugrunde liegenden dielektrischen Eigenschaften ausgewertet. Die numerische
Auswertung von Daten aus einer Vollwellensimulationen eines Ablationsszenario
zeigt die grundsätzliche Machbarkeit des Verfahrens [Bel+16]. Ein weiterer Ansatz,
in dem die Mikrowellentechnologie zur Bestimmung des abladierten Volumens
während der Behandlung genutzt wird, ist in [Wan+09] vorgeschlagen. Dabei wird
ein ultrabreitbandiges (UWB) Signal vom Mikrowellenapplikator ausgesendet und
an der Grenze zwischen gesundem- und tumorösem Gewebe kommt es aufgrund
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der dielektrischen Diskontinuität zu Reflexionen des Signals. Basierend auf der
verzögerten Signalantwort kann der Abstand zu der genannten Grenze bestimmt
werden. Dafür ist a-priori Wissen über die dielektrischen Eigenschaften des umlie-
genden Gewebes notwendig. Um dieses Wissen zu erlangen, hat die selbe Gruppe
eine dielektrische Messprozedur mittels eines interstitialen Dipol-Applikators be-
schrieben, welche während der Ablation durchgeführt werden kann [WB12]. Der in
dieser Arbeit vorgestellte Dual-Mode Ansatz für die Mikrowellenablation verfolgt
ebenso den Ansatz die dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Gewebes zu
identifizieren, um das anvisierte Tumorgewebe zu detektieren. Zudem kann der
integrierte Detektionsmodus während der Ablation ein erstes Feedback für den
Radiologen hinsichtlich Gewebsveränderung ermöglichen, sodass eine individuelle
Anpassung der Therapiedauer und Leistung vorgenommen werden kann.
3.3 Simulationsmodell für die Mikrowellenablation
Die Nutzung von computergestützten numerischen Verfahren ist ein wichtiger Be-
standteil für die Entwicklung von neuartigen MWA-Applikatoren. Dabei ist sowohl
die Verifikation von experimentellen Ergebnissen, als auch die Gewinnung von
Erkenntnissen zur Vorbereitung realer Versuche ein Anwendungsgebiet von Simu-
lationswerkzeugen. Experimente, selbst an ex-vivo Gewebe sind äußerst ressourcen-
und zeitintensiv und für in-vivo Versuche kommen ethische Gesichtspunkte hinzu,
welche die Etablierung von Versuchsprotokollen erschweren. Aus diesen Gründen
bietet sich die Nutzung numerischer Simulationsverfahren besonders zur Untersu-
chung von Hypothesen an. Dabei ist die Entwicklung von möglichst realitätsnahen
Modellen zur genauen Darstellung der Erwärmung des Gewebes der Mikrowel-
lenablation essentiell. In dieser Arbeit wurde die Software CST Studio Suite (3DS,
Dassault Systemes) für die Realisierung des Simulationsmodells verwendet. Die
Software bietet verschiedene Simulationsmodule für die dreidimensionale Model-
lierung von Strukturen, die insbesondere aus biologischen Materialien bestehen.
Diese Materialien können über ihre mechanischen, dielektrischen und thermischen
Eigenschaften definiert werden. Das multiphysikalische Simulationsmodell bein-
haltet die Berechnung der Verluste im Gewebe durch die Einbringung des elek-
tromagnetischen Felds basierend auf den Maxwell-Gleichungen (2.1)-(2.4) und
den dazugehörigen Stoffgleichungen (2.5)-(2.7). Zudem wird der daraus resultie-
renden Temperaturanstieg gemäß den Gleichungen der erzeugten Wärme durch
Mikrowellenenergie (2.24) und der sogenannten „Bioheat“ Gleichung nach Pennes
(2.25) berechnet. Da biologisches Gewebe starke Veränderungen der elektroma-
gnetischen und thermischen Eigenschaften während der Ablation aufweist, kann
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Abbildung 3.4: Prinzip des EM-thermisch gekoppelten Simulationsmodells.
die Verwendung von bidirektionalen Simulationen sinnvoll sein. Durch das Prin-
zip wird die Temperaturabhängigkeit der Materialparameter von biologischem
Gewebe berücksichtigt und somit die Realitätstreue und Genauigkeit gegenüber
unidirektionalen Simulationen wesentlich verbessert. Wie in Abbildung 3.4 dar-
gestellt, werden, die aus den initialen elektromagnetischen Verlusten berechneten
Temperaturveränderungen, genutzt, um die dielektrischen Eigenschaften und wei-
tere Gewebeparameter in der EM-Simulation zu aktualisieren und darauf basierend
wieder die Temperaturverteilung während der Ablation bestimmen zu können. Die
Anzahl der Iterationen zwischen der EM- und thermischen Simulation muss so
festgelegt werden, dass es zur Konvergenz der Ergebnisse kommt.
3.3.1 Thermisch-induzierte Änderungen von
Gewebeparametern
Der Temperaturanstieg bei der Ablation führt zu Veränderungen des Wassergehalts
und Proteindenaturierung im umliegenden Gewebe. Bei Temperaturen über 60 ◦C
sind diese Veränderungen irreversibel und haben einen großen Einfluss auf die
dielektrischen und thermischen Eigenschaften des abladierten Gewebes. Die dazu-
gehörigen sich verändernden Gewebeparameter sind die komplexe Permittivität εr
auf der einen Seite sowie die thermische Leitfähigkeit k, die Wärmekapazität c und
Perfusionsrate wb. Im Folgenden werden die Ergebnisse aus Messungen dieser tem-
peraturabhängigen Veränderungen für dielektrische und thermische Eigenschaften
von Gewebe zusammengefasst. Dabei wurde die Annahme der Vergleichbarkeit der
dielektrischen und thermischen Eigenschaften sowie der Perfusion von Lebergewe-
be vom Rind, Schwein oder Mensch getroffen, sodass die Erkenntnisse aus Studien
mit Rinder- oder Schweineleber auf die menschliche Leber übertragen werden
können. Dieses Vorgehen deckt sich mit dem in der Literatur üblichen Vorgehen.
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Temperaturabhängigkeit der komplexen Permittivität
Die Temperaturabhängigkeit der dielektrischen Eigenschaften von Gewebe wurde
hauptsächlich von gemessenen Daten aus in ex-vivo Studien bestimmt. Generell lässt
sich bei steigender Temperatur eine fallende Tendenz der relativen Permittivität
ε′r feststellen, während die Verluste, ausgedrückt durch den Imaginärteil der kom-
plexen Permittivität ε′′r wachsen. Um die Temperaturabhängigkeit zu formulieren,
wurden in der Literatur sowohl feste Temperaturkoeffizienten bestimmt [Sta+03],
als auch komplexere Ansätze durch Modellierung mit Polynomen verfolgt [Laz+06;
Nei+18]. Durch Messungen von Permittivität und Temperatur während der Ablati-
on in ex-vivo-Leber wurden die temperaturabhängigen Eigenschaften bei sehr hohen
Temperaturen über 100 ◦C bei den typischen MWA-Operationsfrequenzen 915 MHz
und 2,45 GHz ausgewertet. Dabei konnte in [Bra08] ein Abfall der Permittivität und
elektrischen Leitfähigkeit bei Temperaturen um 100 ◦C identifiziert werden. Zudem
blieben die dielektrischen Eigenschaften selbst nach dem Abkühlen auf die initiale
Temperatur niedriger als vorher. Die selbe Gruppe veröffentlichte ein numerisches
Modell für die Simulation der Behandlung basierend auf temperaturabhängigen
dielektrischen Eigenschaften [JB11]. Die Temperaturabhängigkeit der komplexen
Permittivität wurde durch eine Sigmoidfunktion approximiert. Zu einem konsisten-
ten Ergebnis führt die Arbeit von Lopresto et al. [Lop+12], in der die dielektrischen
Eigenschaften von ex-vivo Rinderleber sowohl während der Ablation gemessen
wurden und in einem weiteren Experiment durch die Erhitzung im Wasserbad
bestätigt wurden. Für die Untersuchung der temperaturabhängigen dielektrischen
Eigenschaften bei weiteren Frequenzen, wurden in [Nei+18] breitbandige Messun-
gen während einer Ablation in ex-vivo Lebergewebe durchgeführt. Die Ergebnisse
zeigen, dass auch für höhere Frequenzen, der Trend der sinkenden dielektrischen
Eigenschaften gilt. Die Studienlage zu den temperaturabhängigen dielektrischen
Eigenschaften ist recht umfangreich für ex-vivo Lebergewebe. Eine zentrale Erkennt-
nis der Studien über temperaturabhängige dielektrische Eigenschaften ist, dass
die Veränderungen, aufgrund von variierendem Wassergehalt als reversibel gelten,
während Veränderungen, aufgrund von Proteindenaturierung permanent seien
[CS00]. Somit ist es wichtig während der Ablation die Proteindenaturierung der
Tumorzellen im gesamten Tumor zu erreichen. In Abbildung 3.5 sind der Real-
und Imaginärteil der komplexen Permittivität als Funktion der Temperatur bei der
Frequenz 2,45 GHz von Messungen aus der Arbeit von Lopresto et al. [Lop+12]
dargestellt.
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Abbildung 3.5: (a) Realteil und (b) Imaginärteil der temperaturabhängigen kom-
plexen Permittivität von ex-vivo Rinderleber bei 2,45 GHz [Lop+12].
Thermische Eigenschaften
Die thermischen Eigenschaften von Gewebe beinhalten die Betrachtung der ther-
mischen Leitfähigkeit k und der Wärmekapazität c. Bei diesen Eigenschaften kann
davon ausgegangen werden, dass es keinen signifikanten Unterschied von in-vivo
und ex-vivo Gewebe gibt, da der relative Anteil von Wasser, Eiweiß und Fett domi-
nant bei der Bestimmung der Eigenschaften sind. In Messungen der thermischen
Eigenschaften von Lebergewebe im Temperaturbereich von 20 ◦C bis 90 ◦C wurde
eine stetige Zunahme der thermischen Leitfähigkeit und der Wärmekapazität mit
der Temperatur bestimmt [Gun+13]. Auch für die thermischen Eigenschaften gilt,
dass die thermisch induzierten Verluste von Wasser im Gewebe zu variierenden Ei-
genschaften führen sowie irreversible Veränderungen durch Proteindenaturierung
zu erklären sind [BV99; CMB13]. Die Temperaturabhängigkeit der beiden Parameter
folgt einem linearen Zusammenhang gemäß
k(T) = k0(1 + k1∆T) (3.1)
c(T) = c0(1 + c1∆T), (3.2)
wobei k0 und c0 jeweils den Startwert der thermischen Leitfähigkeit und der Wärme-
kapazität angeben und die Koeffizienten k1 und c1 beschreiben die dazugehörigen
Steigungen.
39
3 Grundlegende Untersuchungen zu der Mikrowellenablation
Perfusion
Die Blutperfusion von Gewebe hat einen starken Einfluss auf die Temperatur-
verteilung während der Erwärmung. Dies geschieht aufgrund von konvektivem
Wärmetransfer des zirkulierenden Bluts im Gewebe. Eine Abschätzung des abso-
luten Werts des Perfusionskoeffizienten ist sehr schwierig, da dieser sowohl von
Tumortyp zu Tumortyp variiert und sogar innerhalb eines Tumors verschiedene
Werte aufweisen kann [Son84]. Die Anwesenheit von großen Blutgefäßen in der
Nähe des zu erwärmenden Gewebes führt zu einem höheren Einfluss der Perfusion
auf die Wärmeverteilung. Aus mehreren Tierstudien geht hervor, dass in einem
Temperaturbereich zwischen 40 ◦C und 42 ◦C die Steigung der Perfusion am größ-
ten ist und weiter ansteigt bis zu 49 ◦C. Eine ausführliche Zusammenfassung der
Studienlage ist in dem Übersichtsartikel [RH14] gegeben. In dieser Arbeit wurde
der Einfluss der Perfusion mittels EM-thermisch gekoppelten Simulationen auf die
Ablationszone untersucht und im folgenden Abschnitt vorgestellt.
3.3.2 Elektromagnetisch-Thermisch gekoppeltes
Simulationsmodell
Das Ziel von Simulationsmodellen ist es die Realität so genau wie möglich abzu-
bilden. Aus dem Grund wurde das EM-thermisch gekoppelte Modell basierend
auf real erzielten Läsionen der MWA entwickelt, über welche in einer Studie zur
Evaluation von Effizienz und Effektivität verschiedener MWA-Applikatoren be-
richtet wurde [Vog+17a]. Die erfassten Dimensionen der Ablationszonen wurden
post-operativ 24 Stunden nach dem Eingriff durch die Darstellung von nekrotisier-
tem Gewebe mittels MRT Bildgebung bestimmt. Für die Simulation wurde ein, in
der Studie genutzter, Applikator der Firma Medtronics modelliert und die simu-
lierte Läsion der Ablation mit den realen Dimensionen verglichen. Dabei werden
insbesondere die dielektrischen und thermischen Materialeigenschaften sowie die
Perfusion von Lebergewebe in dem Simulationsmodell untersucht. Die folgenden
Ergebnisse wurden in der Studienarbeit von Jannik Siebert vorgestellt [Sie18].
Modellierung des Mikrowellenapplikators
Für die dreidimensionale Modellierung des EmprintTM- Applikators wurde ein
Gerät nach einmaliger Nutzung in der Patientenbehandlung vom Institut für Dia-
gnostische und Interventionelle Radiologie (IDIR) des Johann- Wolfgang Univer-
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sitätsklinikum Frankfurt bereitgestellt. Dieser wurde schrittweise demontiert, um
die Abmessungen, Materialien und den Aufbau nachvollziehen zu können. Der
Durchmesser des Applikators beträgt 2,2 mm und die Gesamtlänge ist 15 cm. Der
Applikator ist in Abbildung 3.6 (a), (b) vor und während der schrittweisen Demon-
tage dargestellt. Das daraus hergeleitete Modell des aktiven Teil des Inneren ist in
Abbildung 3.6 (c) gezeigt.
(a) (b)
KühlungKaptonMetall-
zylinder
Glasfaserhülle
Keramik-
spitze
GoldspitzeInnenleiterTeflon AußenleiterMetallzylinder
(c)
Abbildung 3.6: (a) EmprintTM- Applikator, (b) welcher in seine einzelnen Bestand-
teile zerlegt und darauf basierend wurde (c) ein schematisches Modell der Geome-
trie und Materialen des Applikators erstellt.
Das vorgestellte MWA-System beinhaltet ein Kühlungssystem, in dem Flüssig-
keit bis zur Applikatorspitze zirkuliert. Am IDIR wird dafür eine 0.95-prozentige
Salzwasserlösung mit einer Temperatur von 7 ◦C genutzt. Nach dem Beginn der
Intervention, erhitzt sich diese Flüssigkeit sofort. Basierend auf Literaturwerten
wird in dem Simulationsmodell eine Wasserschicht im Applikator mit einer kon-
stanten Temperatur von 40 ◦C angenommen, um diese Kühlung zu modellieren
[Zho+13], [Sun+12]. Die Qualität der Modellierung des EmprintTM- Applikators
wurde durch Messungen des Reflektionskoeffizienten S11 in Luft und Wasser bewer-
tet. In Abbildung 3.7 sind die simulierten und gemessenen Reflektionskoeffizienten
des Applikators in Luft gegeben. Auch wenn im Frequenzbereich unter 3,5 GHz ei-
ne Diskrepanz zwischen dem gemessenen und simulierten S11-Verlauf entnommen
werden kann, stimmt die generelle Tendenz der Reflektionskoeffizienten überein.
Als möglicher Grund für diese Diskrepanz ist eine in Teilen ungenaue Modellie-
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Abbildung 3.7: Reflektionskoeffizienten S11 der Simulation und Messung des
EmprintTM- Applikators umgeben von Luft.
rung des EmprintTM- Applikators anzunehmen, da die Informationen über exakt
verwendete Materialien sowie genaue Dimensionen dem Hersteller vorbehalten
sind.
Beschreibung der Ablationszonen
Die Geometrie der Läsionen nimmt bei einer Mikrowellenablation aufgrund der
radialen Abstrahlung eine rotationssymmetrische Form an. Im Idealfall wäre diese
Form sphärisch, jedoch entstehen aufgrund von rücklaufenden Wellen entlang
des Außenleiters des Applikators ellipsoid-geformte Ablationszonen mit einer
Hauptachse HA und Nebenachse NA. Daraus können das Volumen der Läsion VL
und die Sphärizität S gemäß folgender Gleichungen berechnet werden
VL =
4pi
3
HA
2
(NA
2
)2
(3.3)
S =
NA
HA
. (3.4)
Für die Auswertung der Reproduzierbarkeit realer in-vivo Ablationszonen mittels
Simulationen, wurden die in der Studie [Vog+17a] berichteten Abmessungen von
Läsionen herangezogen. Es wurde von 48 Behandlungen von Tumoren in der Leber
mit dem EmprintTM-Applikator berichtet. Über die Dimensionen der Läsionen
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NA
HA
Abbildung 3.8: Darstellung der HA und NA bei einer Simulation der Ablationszo-
ne.
wurde in Form von Maximum, Minimum und Mittelwert der Geometrie berich-
tet. Die Behandlungen dauerten zwischen 2,5 und 20 min, im Mittel 8,4 min. Der
Mittelwert der Länge der HA wurde auf 4,38 cm und der NA auf 3,78 cm bestimmt.
Daraus ergab sich ein mittleres Volumen der Läsionen von VL = 33 cm3, ein maxi-
males Volumen von 94 cm3 und ein minimales Volumen von 6,76 cm3. Die mittlere
Sphärizität der Ablationszonen beträgt 0.87. Bei den Simulationen wird die Dimen-
sion der Läsion festgelegt, indem die Temperatur der radialen und longitudinalen
Distanz entlang des Applikators bestimmt wird. Der Bereich, welcher auf über
55 ◦C erwärmt wurde, gilt als koaguliert und kann aus dem Simulationsmodell,
entsprechend Abbildung 3.8, herausgelesen werden.
Das Ziel des Simulationmodells ist es, die temperatur- und frequenzabhängigen
Gewebeparameter, welche im vorigen Abschnitt eingeführt wurden, so zu wählen,
dass eine vergleichbare Abmessung der Ablationszonen der realen Intervention
und Simulation erreicht werden. Dabei hat sich die Perfusion als Parameter mit
dem größten Einfluss auf die simulierten Zonen herausgestellt. Die Perfusion als
ein Parameter, welcher den Blutfluss darstellt trägt die Einheit (W/Km3). In der
verwendeten Simulationssoftware CST Studio Suite wird die temperaturabhängige
Perfusion wie folgt berechnet
B(T) = B0L(T), (3.5)
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mit
L(T) =

1 : T ≤ Tstart
2
T−Tstart
∆B : Tstart < T < Tmax
Lmax : T ≥ Tmax
,
wobei B0 = ρbcbωb entsprechend der Gleichung (2.26) ist. In dieser Relation wird
jedoch nicht berücksichtigt, dass keine Perfusion mehr auftritt, sobald das Gewebe
koaguliert ist. Ab einer Temperatur von größer 60 ◦C kann von einer sofortigen
Zerstörung des Tumors und somit von einer Beendigung der metabolischen Prozes-
se ausgegangen werden. In der direkten Umgebung des MWA-Applikators wer-
den diese zytotoxischen Temperaturen innerhalb weniger Sekunden erreicht. Aus
diesem Grund wird ein Zweizonenmodell für das zu simulierende Lebergewebe
angenommen. Die Abmessung der inneren Zone um den Applikator herum wurde
durch eine thermische Simulation ermittelt, in der die Zone bestimmt wurde, die
bereits nach wenigen Sekunden auf über 60 ◦C erwärmt wurde. In diesem Bereich
mit einer radialen Ausdehnung von 1,2 cm und axialen Länge von 3,5 cm wird keine
Perfusion simuliert. Die zweite Zone wird um den inneren Teil so konstruiert, dass
sie groß genug ist, dass die gesamte elektromagnetische Energie des Simulationsmo-
dells absorbiert wird, um unphysikalische Randeffekte zu vermeiden. Somit ergibt
sich die Größe des zu simulierenden Lebergewebes von 7 cm Länge und 12 cm Brei-
te. Die weiteren Gewebeparameter neben der Perfusion wurden entsprechend des
Abschnitts 3.3.1 von Lebertumorgewebe als Wertetabellen ins Simulationsmodell
importiert. In der Praxis werden am Mikrowellengenerator Leistungen von bis zu
100 W für die Ablationsbehandlung eingestellt. Durch das Kabel vom Generator
bis zum Applikator geht jedoch ein Teil der Leistung verloren. Aus dem Grund
wurden die folgenden simulierten Ablationszonen mit einer Eingangsleistung von
80 W berechnet.
Simulationsergebnisse
Zunächst wird der Einfluss der Perfusionsparameter B0 und Lmax mittels unidi-
rektionalen EM-thermisch gekoppelten Simulationen evaluiert. Dabei werden die
Abmessungen von HA und NA aus den longitudinalen und radialen Temperatur-
kurven ausgewertet. Für die Simulationen wurde eine Starttemperatur von Tstart=
37 ◦C angenommen. Die Startperfusion ist als Standardwert im Softwareprogramm
mit B0 = 68 000 W/Km3 hinterlegt. Dieser Wert stimmt mit dem Durchschnittswert
aus der Online-Datenbank IT’IS für Gewebeparameter überein [Has+15]. Im Rah-
men dieser Arbeit wurde der Wert der Startperfusion im Bereich von 8000 W/Km3
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Tabelle 3.1: Dimension der simulierten Ablationszonen mit variierendern Perfusi-
onsparameters sowie die Abweichung zu real erzielten Ablationszonen.
Simulation Abweichung
HA/cm NA/cm VL/cm3 S VL/cm3 S
In-vivo Literaturwert 4.38 3.78 33 [6.8-94] 0.87 - -
B0 = 8000 W/Km3
Lmax = 1
4.67 3.6 31.69 0.77 4 % 11,5 %
B0 = 8000 W/Km3
Lmax = 3
4.02 2.69 15.23 0.67 53,8 % 22,6 %
B0 = 68 000 W/Km3
Lmax = 1
3.56 1.88 6.59 0.53 80 % 38,9 %
und 68 000 W/Km3 in 10000er-Schritten und die Anstiegsrate Lmax zwischen 1 und
3 untersucht. Mit steigender Perfusion sinkt die radiale Ausdehnung der Läsi-
on. Die Differenz der Länge der HA und NA bei variierender Startperfusion B0
zwischen 8000 W/Km3 und 68 000 W/Km3 liegt bei 11,1 mm und 17,2 mm. Die Va-
riation des Anstiegsfaktors Lmax ergibt eine Reduzierung der Dimension der Läsion
mit steigendem Faktor Lmax um 6,5 mm bei der HA und 9,1 mm bei der NA. Aus
den vorangegangenen Simulationen ergibt sich, dass mit der Kombination der
Startperfusion B0 = 8000 W/Km3 und des Anstiegsfaktors Lmax= 1 die real erzielte
Ablationszone aus [Vog+17a] am besten modelliert werden konnte. Der Vergleich
der Simulationsergebnisse mit den Literaturwerten ist Tabelle 3.1 zu entnehmen.
Basierend auf den unidirektionalen Simulationen wurde ein bidirektionales EM-
thermisch gekoppeltes Simulationsmodell erstellt. In dieses Modell wurden die im
vorigen Abschnitt 3.3.1 vorgestellten thermisch-induzierten Veränderungen der Ge-
webeparameter eingearbeitet. Bei der transienten bidirektionalen Simulation wurde
die Dauer einer Schleife aus 30 s eingestellt, sodass die komplette Ablationsdauer
von 10 min mit einer Anzahl von 20 Schleifendurchläufen erreicht wird. Dadurch
steigt die gesamte Simulationsdauer enorm an. Zudem ergaben sich im bidirektio-
nalen Modell wesentlich kürzere Abmessungen der HA und NA, verglichen zum
unidirektionalen Modell und der real erzielten Ablationszonen aus [Vog+17a], wie
in Abbildung 3.9. Diese Abweichung ist in der Funktionsweise begründet, in der
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Abbildung 3.9: Radialer Temperaturverlauf der uni- und bidirektionalen Simula-
tion einer Mikrowellenablation. Die 55 ◦C-Schwelle gibt die Länge der NA ür die
Berechnung der Abmessung der Läsion an.
die temperaturabhängigen Gewebeparameter einbezogen werden. Diese weisen
einen Abfall der dielektrischen Verluste (siehe Abbildung 3.5) sowie eine Abnahme
der thermischen Leitfähigkeit (siehe Gleichung (3.2)) mit steigender Temperatur
auf. Somit führt die iterative Neuberechnung der Wärmequellen im Simulationsge-
biet zu niedrigeren Temperaturanstiegen verglichen mit der initialen Berechnung,
welche die Grundlage der unidirektionalen Simulationen ist.
Limitation des Simulationsmodells
An diesem Punkt wird die Limitation des bidirektionalen EM-thermisch gekoppel-
ten Simulationsmodells sichtbar. Die Genauigkeit dieses Modells ist stark abhängig
von den Eingabeparametern, die im gegebenen Fall menschliche Gewebeparameter
sind. Es gibt nur wenige Untersuchungen zu den temperaturabhängigen Para-
metern von Gewebe, sodass diese eine große Unsicherheit im Simulationsmodell
darstellen. Zudem würde man für eine möglichst realitätstreue Simulation einer
Mikrowellenablation, beispielsweise für die Behandlungsplanung, das individuelle
anatomische Modell der lokalen, anvisierten Physiologie des Patienten benötigen.
Dies in Kombination mit den spezifischen dielektrischen und thermischen Eigen-
schaften des Gewebes könnte zu einer genauen Bestimmung der Ablationszone
führen. Der Einsatz von bidirektionalen EM-thermisch gekoppelten Simulationen
in der Applikatorenentwicklung dagegen verspricht viele Vorteile, da so die Verän-
derung der dielektrischen, thermischen und Perfusionseigenschaften mit steigender
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Temperatur über die Zeit besser antizipiert werden können. So können die Abstrah-
leigenschaften des Applikators im Gewebe unter Einbezug dieser Veränderungen
optimiert werden und die im Mittel beste Anpassung gefunden werden. Für die
weitere Verbesserung von realitätstreuen Simulationsmodellen können folgende
Implikationen für die Wissenschaft und Praxis hergeleitet werden:
• Forschende sollten verstärkt die temperaturabhängigen dielektrischen-, thermischen-
und Perfusionseigenschaften von Gewebe im Bereich über 45 ◦C untersuchen
• Simulationssoftware Entwickelnde sollten die Berechnung der Perfusion
verbessern, welche das Absinken der Perfusion im Temperaturbereich über
60 ◦C beachtet.
• Applikatorentwickelnde sollten die Vorteile von multiphysikalischen Simu-
lationsmodellen mit temperaturabhängigen Gewebeparametern nutzen, um
die Antennenanpassung zu verbessern sowie Geometrien und Materialen zu
optimieren.
• Ärztinnen und Ärzte sollten die Forschung zur Simulationssoftware- und
Applikatoentwicklung stärker einfordern und/oder selbst unterstützen.
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4 Klinische Studie des
dielektrischen Kontrasts von
menschlichen Leberproben
Für die Untersuchung der Machbarkeit und Auslegung eines Mikrowellenappli-
kators mit sensorischen Eigenschaften zur Detektion von Tumorgewebe, ist die
Kenntnis über den Unterschied der dielektrischen Eigenschaften zwischen gesun-
dem und tumorösem Gewebe von großer Bedeutung. Die Zusammensetzung von
Tumorgewebe, gegenüber dem umliegenden gesundem Gewebe, weist einen hö-
heren Wassergehalt auf. Somit ist die Trockenmasse eines Tumors geringer als des
Organs, in dem der Tumor gewachsen ist. Ein möglicher Grund dafür könnte die
Tendenz zu einer höheren Proteinhydration sein [PE96]. Beispielsweise beträgt
der Wassergehalt bezogen auf das Gewicht von Tumorgewebe in der Leber einer
Ratte etwa 81,9 %, wohingegen der Wasseranteil in gesundem Gewebe bei 71,4 %
liegt [Gre47]. Durch diese physiologischen Unterschiede ist anzunehmen, dass Tu-
morgewebe eine höhere Permittivität im Mikrowellenfrequenzbereich gegenüber
gesundem Gewebe aufweist. Wie in Abschnitt 2.1 beschrieben, sind Messungen
von dielektrischen Eigenschaften von verschiedenen Organen bereits seit mehreren
Jahrzehnten ein wichtiges Thema zum Verständnis der Feldinteraktion mit biologi-
schem Gewebe. Der Großteil der Studien befasst sich jedoch mit Untersuchungen
von gesunden Organen.
In diesem Kapitel wird ein Überblick über die Studienlage der dielektrischen Ei-
genschaften von Tumorgewebe gegeben, welches von besonderem Interesse für
den weiteren Verlauf dieser Arbeit ist. Als notwendige Ergänzung zu der aktuellen
Studienlage wurde im Rahmen dieser Arbeit eine klinische Studie zum patienten-
spezifischen dielektrischen Kontrast zwischen gesundem und malignem Leberge-
webe durchgeführt. Der Unterschied der dielektrischen Eigenschaften von Leber-
tumoren und dem umliegenden Gewebe wurde meines Wissens nach in keiner
Arbeit zuvor analysiert. Der Aufbau, Ablauf sowie die Ergebnisse der vorgestell-
ten klinischen Studie wurden veröffentlicht und werden im Folgenden erläutert
[Hes+19].
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4.1 Dielektrische Eigenschaften von Tumorgewebe
Bei den Untersuchungen zu den dielektrischen Eigenschaften von Tumorgewebe
werden, aufgrund der herausfordernden Etablierung von passenden Messprotokol-
len für in-vivo-Studien, größtenteils ex-vivo- Messungen durchgeführt. Der Fokus
von Untersuchungen der vergangenen Jahre lag auf der Bestimmung der dielektri-
schen Eigenschaften von Brusttumoren, da die Mikrowellentomographie als viel-
versprechende und strahlungsfreie Alternative zur Mammographie gilt [FMS03].
Die Ergebnisse dieser Studien liefern fundamentale Erkenntnisse zu Systemanfor-
derungen von Mikrowellentomographen zur Brustkrebsdetektion. In [Laz+07a;
Laz+07b] wurden die Ergebnisse von zwei groß angelegten Patientenstudien vor-
gestellt. Die Gewebeproben stammen von Brustverkleinerungen sowie Brustkrebs
Operationen mit mehreren hundert Patientinnen. Es wurden sowohl in-vivo als
auch ex-vivo Messungen im Frequenzbereich von 0,5 GHz bis 20 GHz durchgeführt.
Die experimentelle Charakterisierung von Brustkrebsgewebe wurde in [Mar+17]
für den Frequenzbereich bis 50 GHz erweitert. Die komplexe Permittivität von
menschlichem Lebertumorgewebe dagegen wurde bislang nicht so umfassend
behandelt. Im niedrigen Frequenzbereich von 50 MHz to 900 MHz wurden Mes-
sungen der elektrischen Leitfähigkeit und relativen Permittivität von gesundem
und malignem Tumorgewebe durchgeführt [Joi+94]. Zudem wurden die dielektri-
schen Eigenschaften von ex-vivo menschlicher Leber im Frequenzbereich zwischen
0,3 GHz und 3 GHz charakterisiert [Sta+03]. Die Messungen beinhalteten sowohl
gesundes Gewebe als auch Proben von primären und sekundären Lebertumoren.
Um das Dispersionsverhalten von Lebertumorgewebe bei höheren Frequenzen zu
analysieren, wurde in der Arbeit von O’Rourke et al. [ORo+07] die relative Permit-
tivität und elektrische Leitfähigkeit von normalem, malignem und zirrotischem
Lebergewebe im Frequenzbereich zwischen 500 MHz und 20 GHz bestimmt. Diese
Studie umfasste sechs Patienten mit primären Lebertumoren und Lebermetasta-
sen, welche durch chirurgische Resektion entfernt wurden. Neben den Messungen
von frisch resiziertem ex-vivo Gewebe, wurde zusätzlich die Permittivität in-vivo,
während der Operation, bestimmt. Die gesammelten Daten wurden an den bei-
den zumeist genutzten Operationsfrequenzen von MWA-Systemen, 915 MHz und
2,45 GHz, ausgewertet. Zudem wurden die dielektrischen Eigenschaften im ge-
samten Frequenzbereich zwischen 500 MHz und 20 GHz analysiert. Dabei wurden
die ex-vivo Messdaten durch das Cole-Cole Model ausgedrückt. Die in-vivo Daten
dagegen konnten mathematisch nicht durch das Cole-Cole Model dargestellt wer-
den, da im Frequenzbereich größer 15 GHz ein unerwartetes Dispersionsverhalten
gemessen wurde. In [Pey+15], wurden Variationen der dielektrischen Eigenschaften
von gesundem und tumorösem Lebergewebe von sechs Patienten im Frequenz-
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bereich zwischen 0,1 GHz und 5 GHz analysiert. Dabei wurden die gemessenen
Daten der verschiedenen Tumortypen und deren physiologischen Hintergründe
diskutiert. Es wurde ein Trend hin zu tumor-abhängigen dielektrischen Eigenschaf-
ten festgestellt, wobei das primäre hepatozelluläre Karzinom (HCC) im Mittel eine
niedrigere Permittivität und effektive Leitfähigkeit gegenüber Metastasen in der
Leber aufweist.
4.2 Patienten-spezifischer Kontrast zwischen
gesundem und malignem Lebergewebe
In den vorgestellten Studien zur Untersuchung der Permittivität von Tumorgewebe
wurde keine Auswertung des Permittivitätskontrasts pro Patient zwischen Tumor
und dem umgebenen gesunden Gewebe durchgeführt. Stattdessen wurden die
Messungen von Tumoren und normalem Gewebe jeweils zusammengefasst. Die
Information des patienten-spezifischen dielektrischen Kontrasts ist jedoch für die
Entwicklung neuartiger MWA-Systeme, mit Detektionsmodus zur Erkennung von
Leberkrebs, essentiell. Aus diesem Grund wurde im Rahmen der vorliegenden
Arbeit eine klinische Studie initiiert, in der dieser Kontrast pro Patient bestimmt
wird. Darauf basierend können Sensititvitätsanforderungen an neuartige MWA-
Systeme zur Tumordetektion formuliert werden.
Die Studie wurde am Klinikum der Johann-Wolfgang Goethe Universität (KGU)
durchgeführt und beinhaltet Messungen von nativen, frisch entnommenen Leber-
proben aus Leberteilresektionen, welche sowohl aus gesundem als auch erkranktem
Gewebe bestehen. Die Gewebeproben wurden zunächst vom Operationssaal zur
Pathologie transportiert, um das gesunde und erkrankte Gewebe zu kennzeichnen.
Anschließend wurden die Proben zu dem Messaufbau am Institut für Diagnostische
und Interventionelle Radiologie (IDIR) am KGU gebracht. Die Dauer zwischen
Probenentnahme und erster Messung der Permittivität betrug für alle Proben weni-
ger als eine Stunde. Patienten mit ansteckenden Leberinfektionen wurden aus der
Studie ausgeschlossen. Ein Beispiel der Leberprobe, bestehend aus gesundem und
tumorösem Gewebe ist in Abbildung 4.1 gegeben. Das Tumorgewebe weist eine
hellere Farbe auf und unterscheidet sich somit visuell gut vom dunkelroten Gewebe
der nicht betroffenen Leber. Das Prozedere wurde von der Ethikkommission des
Klinikums der KGU genehmigt (Referenznummer: 321/14).
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(a) (b)
Abbildung 4.1: Messung der dielektrischen Eigenschaften von (a) gesundem und
(b) tumorösem ex-vivo Lebergewebe.
4.2.1 Messverfahren und Aufbau
Die dielektrischen Eigenschaften des Lebergewebes wurden mittels einer kommer-
ziell erhältlichen Messsonde basierend auf einer offenen Koaxialleitung bestimmt.
Die Nutzung dieser Strukturen für die Charakterisierung von biologischem Gewebe
ist weit verbreitet [Hag+03; Mea+16]. Die Vorteile der Messmethode liegen in der
Möglichkeit für breitbandige Messungen im Frequenzbereich bis 50 GHz sowie der
einfachen Vorbereitung der zu messenden Proben. Der formschließende Kontakt
zwischen der Messsonde und dem zu charakterisierenden Material reicht für die
dielektrische Charakterisierung aus. Der Aufbau des Mikrowellenmesssystems zur
Bestimmung der dielektrischen Eigenschaften der Gewebeproben besteht aus einem
portablen Netzwerkanalysator (NWA) (PXI M9375A, Keysight Technologies) und
der sogenannten Slim Form Messsonde mit einem Durchmesser von 2,16 mm des
Herstellers Keysight Technologies (85070E Dielectric Probe Kit). Die Verbindung
zwischen NWA und Messsonde ist durch ein 90◦ Winkeladapter realisiert, um
eine möglichst phasenstabile Messumgebung herzustellen. Weitere Bestandteile
des Messaufbaus sind eine digital Waage, auf der eine Hebebühne platziert ist.
Dieser mechanische Aufbau ermöglicht die Platzierung der Leberprobe direkt unter
der Messsonde mit reproduzierbarem Druck. Dieser Aufbau ist in Abbildung 4.2
dargestellt.
Die dielektrischen Eigenschaften der Proben wurden aus 1-Port Messungen des
Reflektionskoeffizienten extrahiert. Dafür ist eine vorangehende Kalibrierung der
Sonde mit drei verschiedenen Standards mit bekannter Permittivität notwendig, in
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Abbildung 4.2: Messaufbau zur dielektrischen Charakterisierung von menschli-
chen ex-vivo Leberproben.
der der gemessene Reflektionskoeffizient direkt in die Permittivitätsebene transfor-
miert wird [KSS83; EM95]. Als Kalibrierstandards wurden Luft (εr ≈ 1), das offene
Ende kurzgeschlossen und deionisiertes Wasser genutzt. Die Messunsicherheit
der Kalibrierung des verwendeten Messsystems zur Bestimmung der dielektri-
schen Eigenschaften liegt unter 5 %. Die Messungen wurden im Frequenzbereich
zwischen 500 MHz und 26,5 GHz mit 2001 Messpunkten und einer IF-Bandbreite
von 100 Hz durchgeführt. Die untere Grenze des Frequenzbereichs ist durch die
kommerzielle Messsonde definiert und der NWA limitiert die obere Grenze des
Spektrums. Die Messungen einer Stelle auf der Gewebeprobe dauert etwa 50 s. Um
die Reproduzierbarkeit des Messaufbaus sicherzustellen, wurden je zwei aufein-
anderfolgende Messungen an der selben Stelle auf der Probe durchgeführt. Da die
Messwerte dieser aufeinanderfolgenden Messungen praktisch übereinander liegen,
wurde für die weitere Analyse der Messdaten der Durchschnittswert der beiden
Messungen gewählt und zukünftig als eine Messung beschrieben. Alle Messungen
wurden mit einer Umgebungstemperatur von 21 ◦C±1 ◦C durchgeführt. Der Drift
der Kalibrierung über der Zeit wurde durch Referenzmessungen mit deionisiertem
Wasser vor und nach den Messungen jeder Gewebeprobe durchgeführt. Der Real-
teil der Permittivität ε′r weist im gesamten Messspektrum einen Drift unter 1,3 %
auf. Bei dem Imaginärteil ε′′r ergibt sich ein durchschnittlicher Drift von 12,3 % für
Frequenzen unter 2 GHz, welcher sich für die darüber liegenden Frequenzen auf
1 % verringert. Insgesamt wurden fünf Patienten in die Studie aufgenommen und
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Tabelle 4.1: Anzahl der Messungen in normalem und Tumorlebergewebe
Probe Tumor Normal Histologie
Tumor Normal
Patient 1 5 4 HCC mäßige Verfettung
Patient 2 9 8 Metastase Brustkrebs geringe Verfettung
Patient 3 8 8 HCC mäßige Verfettung
Patient 4 6 6 Metastase Darmkrebs geringe Verfettung
Patient 5 2 7 HCC geringe Verfettung
total 30 33
63 Messungen, 30 Messpunkte in tumorösem und 33 Messpunkte in gesundem
Gewebe, durchgeführt. Dem pathologischem Bericht zufolge weisen alle Patienten
einen bestimmten Grad einer Fettleber auf. Abhängig von der Größe der Probe
wurden 2-9 Messpunkte auf normalem und tumorösem Gewebeteilen durchgeführt.
Eine Zusammenfassung der Messpunkte, Tumortypen sowie der Histologie der
fünf Patienten ist in Tabelle 4.1 gegeben.
Anforderung an die Probengröße
Für die dielektrischen Messungen wird die dielektrische Messsonde auf das Mate-
rial unter Test (MUT) gesetzt, wobei in dem MUT ein quasi-statisches elektroma-
gnetisches Feld generiert wird. Die Interaktion des Feldes mit dem MUT steht im
direkten Zusammenhang mit dessen dielektrischen Eigenschaften. Aus dem Grund
muss das komplette elektromagnetische Feld innerhalb des zu messenden Materials
absorbiert werden. Um dieses Messgebiet zu definieren und somit die Anforderung
an die minimale Probengröße zu formulieren, wurde ein Simulationsmodell in CST
Studio Suite der Slim Form Messsonde erstellt. Die Messsonde wurde durch ein
Semi-Rigid Koaxialkabel mit dem Außendurchmesser von 2,16 mm konstruiert.
Die Durchmesser des Innenleiters und der Isolierung betragen jeweils 0,51 mm
und 1,68 mm. Als Isolatormaterial wurde Teflon verwendet, welches am offenen
Ende der Messsonde durch Borosilikat Glas ersetzt wurde, um eine hermetische
Versiegelung der Sonde zu gewährleisten [MT18]. Mittels des Simulationsmodels
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wurden die radiale und axiale Ausdehnung des elektromagnetischen Felds eva-
luiert. Als MUT wurden Lebergewebe und deionisiertes Wasser gewählt und die
Feldstärke entlang der genannten Richtungen im relevanten Frequenzbereich zwi-
schen 1 GHzund 25 GHz ausgewertet. In radialer Richtung beträgt die Feldstärke
am äußeren Rand der Messsonde lediglich noch 2 % der maximalen Feldstärke
für den gesamten Frequenzbereich. Daraus folgt, dass die Streufelder außerhalb
des Durchmessers der Messsonde vernachlässigbar gering sind. Somit definiert
der Außendurchmesser der Sonde auch den minimalen Durchmesser der zu un-
tersuchenden Leberproben. In axialer Richtung sinkt die elektrische Feldstärke im
MUT exponentiell. Dieser Zusammenhang führt zu einem ungleichgewichteten
Messgebiet. Die Region des MUTS näher zur Messsonde ist somit dominierend für
die resultierende Permittivitätsmessung. Daher sollte das Ziel der Probenvorberei-
tung sein, dass möglichst homogene Materialproben in der Messregion vermessen
werden. In Abbildung 4.3 sind die simulierten Feldstärken in axialer Richtung in
Leber und deionisiertem Wasser dargestellt. Aus Gründen der Übersicht sind die
normalisierten Feldstärken bei den Frequenzen 1 GHz und 25 GHz dargestellt. Aus
den Graphen geht hervor, dass sowohl die Materialeigenschaften des MUT als auch
die Frequenzabhängigkeit vernachlässigbar sind. Dieses Ergebnis ist konsistent mit
vergleichbaren Studien in der Literatur [Mea+15], in denen gezeigt wurde, dass die
Eindringtiefe des quasi-statischen Felds hauptsächlich mit der Geometrie der Sonde
zusammenhängt und weniger abhängig von der Frequenz und des MUTS selbst
seien. Wie aus Abbildung 4.3 erkennbar, sinkt die Feldstärke innerhalb von 2 mm
Entfernung zu dem offenen Ende der Sonde auf einen vernachlässigbar kleinen
Wert. Darauf basierend kann die Ausdehnung des Messgebiets der Slim Form Mess-
sonde mit einem Durchmesser von 2,16 mm und eine Tiefe von 2 mm beschrieben
werden. Um die vollständige Feldabsorption im MUT sicherzustellen, wurde mit
der Pathologie abgesprochen, dass die geschnittenen Gewebeproben eine minimale
Dicke von 5 mm aufweisen.
4.2.2 Cole-Cole Fitting der Permittivitätsspektren
Zunächst sind in Abbildung 4.4 der Mittelwert und die Standardabweichung der
gemessenen komplexen Permittivität von allen Patienten dargestellt. Das Disper-
sionverhalten ist konsistent zu vorangegangen experimentellen Studien zu den
dielektrischen Eigenschaften von ex-vivo menschlichen Leberproben. Tumorgewebe
weist eine höhere Permittivität gegenüber normalem Gewebe auf. Die Standardab-
weichung der Messungen im normalen Lebergewebe ist höher verglichen mit der
im Tumorgewebe. Generell kann jedoch im gesamten Frequenzbereich zwischen
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Abbildung 4.3: Absorption des E-Felds im MUT in axialer Richtung.
0,5 GHz bis 26,5 GHz die Permittivität von normalem und tumorösem Gewebe
unterschieden werden. Dies ist von besonderer Bedeutung für die Machbarkeit von
Mikrowellentomographie Systemen zur Detektion von Tumoren in der Leber.
Daraufhin wurden die Messdaten der komplexen Permittivität von Tumor und nor-
malem Gewebe durch das Cole-Cole Modell gemäß Gleichung (2.18) mathematisch
ausgedrückt. Das Fitting wurde mittels eines Least-Square Fitting Algorithmus in
MATLAB R© (The Mathworks Inc.) unter Einbeziehung des Real- und Imaginärteils
der komplex gemessenen Permittivitätswerte durchgeführt. Die extrahierten Cole-
Cole Parameter ε∞, εs, τ, α, σs sind in Tabelle 4.2 für Normal- und Tumorgewebe
zusammengefasst. Zum Vergleich zwischen den Messdaten dieser Studie und den
vorangegangenen Literaturdaten, sind die Cole-Cole Parameter von normalem
ex-vivo Lebergewebe von Gabriel et al. [GLG96b] sowie die von normalem und
tumorösem ex-vivo Lebergewebe aus der Studie von O’Rourke et al. [ORo+07] in
der Tabelle angegeben. Die graphische Darstellung der gemessenen Daten und des
dazugehörigen Cole-Cole Fits ist in Abbildung 4.5 gegeben.
4.2.3 Dielektrischer Kontrast bei 2,45 GHz und 5,8 GHz
Der patienten-spezifische Kontrast ist zum Einen an den beiden Frequenzpunkten
2,45 GHz und 5,8 GHz sowie über das gesamte Spektrum von 500 MHz bis 26,5 GHz
ausgewertet worden. Die diskreten Frequenzen 2,45 GHz und 5,8 GHz liegen in ISM
Bändern und stellen die aktuelle sowie eine zukünftig mögliche Operationsfrequenz
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von MWA-Systemen dar. In Abbildung 4.6 sind die Mittelwerte und dazugehörigen
Standardabweichungen des Real- und Imaginärteils der gemessenen relativen Per-
mittivität bei 2,45 GHz und 5,8 GHz der einzelnen Patienten dargestellt. Die Trends
der Perimittivitätswerte bei 2,45 GHz und 5,8 GHz sind ähnlich. Generell ist der
Kontrast zwischen gesundem und tumorösem Gewebe höher, als die dazugehörige
Standardabweichung. Nur Patient 3 weist eine außergewöhnlich große Standard-
abweichung der Messpunkte im gesunden Gewebe auf. Eine mögliche Erklärung
dafür könnte die Streuung von Tumorzellen in das als gesund deklarierte Gewebe
sein. Für die anderen Patienten gilt, dass die Standardabweichung der Messun-
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Abbildung 4.4: Mittelwert und Standardabweichung des (a) Realteils und (b) Ima-
ginärteils der gemessenen relativen Permittivität von normalem und Tumorgewebe.
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Tabelle 4.2: Cole-Cole Paremter von gesundem und tumorösem Lebergewebe
Gesund Tumor
diese Studie [GLG96b] [ORo+07] diese Studie [ORo+07]
ε∞ 4,86 4 5,32 2,3 4,6
εs 34,99 43 49,55 46,4 59,2
τ (ps) 6,5 8,84 11,55 5,7 10,82
α 0,34 0,1 0,1 0,21 0,1
σs (S/m) 0,62 0,02 0,25 1 0,21
gen im gesunden Gewebe geringer als die Tumormessungen ist. Dieses Ergebnis
entspricht den Erwartungen, da gesundes Lebergewebe generell eine homogene
Struktur aufweist. Aus Abbildung 4.6 ist ebenfalls abzuleiten, dass die generelle
Definition eines Schwellwerts für die Unterscheidung zwischen normalem und
Tumorgewebe nicht möglich ist, da die Permittivitätswerte der einzelnen Patienten
stark variieren. Dies verdeutlicht den Bedarf nach patienten-spezifischer Bestim-
mung von dielektrischen Änderungen zur Mikrowellen-basierten Tumordetektion.
Der Permittivitätsunterschied der relativen Permittivität ε′r zwischen gesundem
und Tumorlebergewebe bewegt sich zwischen 20,9 % und 34,3 % und der des Ima-
ginärteils ε′′r liegt zwischen 17,3 % und 35,8 %. Diese Werte sind vergleichbar mit
den Daten aus der Studie von O’Rourke et al. [ORo+07]. Dort wird berichtet, dass
die relative Permittivität von Tumorgewebe bei 2,45 GHz um 20 % und die effek-
tive Leitfähigkeit um 18 % höher als die von gesundem Gewebe ist. Der höhere
Unterschied der mittleren dielektrischen Eigenschaften dieser Studie, kann der
Auswertung der Daten von vornehmlich Patienten mit einem gewissen Grad einer
Verfettung der Leber zugeschrieben werden.
4.2.4 Frequenzverhalten des dielektrischen Kontrasts von 0,5
GHz bis 26,5 GHz
Für die frequenzabhängige Analyse des patienten-spezifischen Kontrasts zwischen
gesundem und tumorösem Lebergewebe wurde sowohl der Real- als auch der
Imaginärteil der gemessenen Permittivitätswerte einbezogen. Daraus folgt die Defi-
nition des dielektrischen Kontrastes ∆ gemäß folgender Gleichung
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Abbildung 4.5: Fitting der Messungen durch das Cole-Cole Modell des (a) Realteils
und (b) Imaginärteils der relativen Permittivität.
∆(ω) =
∣∣∣∣∣
∣∣∣∣∣ εTumor(ω)− εNormal(ω)εNormal(ω)
∣∣∣∣∣
∣∣∣∣∣. (4.1)
Aus den Mittelwerten der gemessenen Permittivitäten von den einzelnen Patienten
wurde der dielektrische Kontrast ∆ über der Frequenz gebildet. Die daraus resul-
tierenden fünf Kurven, welche den dielektrischen Kontrast in Prozent über der
Frequenz abbilden, sind in Abbildung 4.7 dargestellt. Der dielektrische Kontrast
weist eine hohe Variation bei den verschiedenen Patienten auf. Während der maxi-
male Kontrast von Patient 3 bei 28,9 % liegt, zeigen die Messungen der Probe von
Patient 2 einen maximalen Kontrast von 60,9 %. Zudem ist eine Frequenzabhän-
gigkeit des patienten-spezifischen Kontrastes mit lokalen Maxima bei 11,37 GHz,
12,56 GHz, 11,91 GHz, 9,24 GHz und 7,85 GHz jeweils für die Patienten 1, 2, 3, 4 und
5 sichtbar. Aus der limitierten Anzahl von Patienten, kann keine Aussage über den
Einfluss zwischen Primär- und Sekundärtumoren auf den dielektrischen Kontrast
getroffen werden. Die Tatsache, dass ein lokales Maximum bei der Berechnung
des dielektrischen Kontrastes erreicht wird, spricht für das Vorhandensein eines
bestimmten Relaxationsprozesses im Gewebe, welches in Relation zu dem erhöhten
Wassergehalt von Tumorgewebe steht. Bezogen auf die Sensitivitätsanforderun-
gen einer Mikrowellen-basierten Tumordetektion ergibt sich ein Frequenzbereich
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Abbildung 4.6: Mittelwert und Standardabweichung der gemessenen komplexen
Permittivität von normalem und Tumorgewebe pro Patient bei (a),(c) 2,45 GHz und
(b),(d) 5,8 GHz.
zwischen 8 GHz und 12 GHz mit einem maximalen dielektrischen Kontrast. Auf-
grund der physikalischen Limitation der Eindringtiefe des elektromagnetischen
Felds mit steigender Frequenz, würden Mikrowellensensoren mit einer solchen
Arbeitsfrequenz jedoch limitierte Eindringtiefen aufweisen.
4.3 Fazit der klinischen Studie
Die vorgestellte klinischen Studie umfasst Messungen der komplexen Permittivität
von frisch resizierten menschlichen Leberproben bestehend aus tumorösem und
gesundem Gewebe im Frequenzbereich zwischen 0,5 GHz bis 26,5 GHz. Die Er-
gebnisse, speziell die des patienten-spezifischen Unterschieds der dielektrischen
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Abbildung 4.7: Dielektrischer Kontrast ∆ der fünf Patienten zwischen normalem
und Tumor Lebergewebe als Funktion über die Frequenz.
Eigenschaften, stellen die Basis für weitere Untersuchungen eines Mikrowellensys-
tems zur Detektion von Tumorzellen während der MWA dar. Aus der relativ hohen
Standardabweichung aller Messungen des normalen Lebergewebes geht hervor,
dass die individuellen Patienten unterschiedliche physiologische Voraussetzungen
mitbringen. Die Standardabweichung der Messungen des normalen Lebergewebes
pro Patient dagegen ist sehr gering, da die Leber an sich eine homogene Struktur
aufweist. Betrachtet man die Standardabweichung des Tumorgewebes der einzel-
nen Patienten dagegen, sprechen die höheren Werte für eine eher unregelmäßige
Gewebestruktur im Tumor. Trotz der höheren Standardabweichung des Tumorge-
webes, lassen die gemessenen dielektrischen Eigenschaften eine Aussage über das
Vorhandensein von Tumorgewebe im Kontrast zu normalem Gewebe zu. Allerdings
muss diese Aussage individuell pro Patient getroffen werden, da, basierend auf
den Messdaten der fünf Patienten, kein genereller Schwellwert der komplexen Per-
mittivität definiert werden konnte. Daraus folgt, dass für die Mikrowellen-basierte
Detektion von Lebertumoren eine individuelle Bestimmung des dielektrischen Kon-
trastes notwendig ist, so wie es das Dual-Mode Mikrwowellenapplikator Konzept
vorsieht. Dabei wird während der Positionierung eine ständige Kontrolle der um-
liegenden Permittivität ermöglicht, sodass Permittivitätsveränderungen erkannt
werden. Als Konsequenz für weitere Mikrowellen-basierte Detektionssysteme für
Lebertumore kann abgeleitet werden, dass die Anwendung von Datenblättern mit
Schwellwerten für die Unterscheidung zwischen gesundem und malignem Gewebe
nicht praktikabel ist, sondern eine auf den Patienten abgestimmte Permittivtätsmes-
sung durchgeführt werden muss.
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Generell können Methoden zur Charakterisierung von dielektrischen Materialeigen-
schaften in zwei Gruppen unterteilt werden, die nicht-resonanten und resonanten
Methoden. Nicht-resonante Methoden sind in der Regel breitbandig und werden
häufig genutzt, um ein generelles Wissen über einen Frequenzbereich zu erhalten.
Resonante Methoden dagegen bieten die Möglichkeit einer sehr genauen Mate-
rialcharakterisierung bei einer oder mehreren diskreten Frequenzen. Dabei wird
die Relation zwischen der Resonanzfrequenz und Bandbreite der Resonanz ei-
ner Struktur und dem Material, welches diese Struktur umgibt genutzt. Durch
Veränderungen des umgebenen Materials, beispielsweise die Einbringung einer
Materialprobe mit unbekannten dielektrischen Eigenschaften, verändert sich auch
die Resonanzfrequenz und Bandbreite der Resonanz. Durch diesen Effekt können
dielektrische Eigenschaften von unbekannten Materialien bei der jeweiligen Reso-
nanzfrequenz bestimmt werden. Dabei können Resonatoren aus sämtlichen Formen,
Größen und Materialen bestehen und neben der Materialcharakterisierung noch
weitere Anwendungsfelder bedienen. Dazu zählen beispielsweise die Auslegung
von Filtern [Sch+18] oder als RFID Tag [Jim+18]. In der vorangegangenen Dissertati-
on von Dr.-Ing. Margarita Puentes, wurden planare Resonatorarrays als Dual-Mode
Applikatoren zur Detektion und thermischer Ablation von Gewebe vorgestellt. Das
Konzept basiert auf der planaren Anordnung von Split-Ringresonatoren (SRRen)
mit verschiedenen Resonanzfrequenzen, welche durch konventionelle Leitungs-
strukturen angeregt werden. In dem Detektionsmodus des Sensor-Arrays, wurden
Veränderungen der dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Gewebes durch
eine Verschiebung der Resonanzfrequenz des jeweiligen Resonators bestimmt. So-
bald eine Abnormalität detektiert ist, wird der Behandlungsmodus aktiviert, indem
die Eingangsleistung an der Frequenz erhöht wird, wo eine Frequenzverschiebung
erkannt wurde. In Abbildung 5.1 ist eine schematische Darstellung dieses Konzepts
gegeben. Die vorangegangenen Arbeiten beinhalten Betrachtungen des Sensor De-
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Abbildung 5.1: Schematische Darstellung des Resonator-basierten Dual-Mode
Konzepts.
signs, um aus der Interaktion mit organischem Gewebe ein dielektrisches Bild zu
extrahieren. Es wurden verschiedene Labormuster von 1D und 2D Resonatorar-
rays gefertigt, um eine räumliche Auflösung von dielektrischen Veränderungen zu
erhalten [Pue+12b]. Im nächsten Schritt wurden Experimente durchgeführt, um
Temperaturerhöhungen an bestimmten Resonatoren zu erreichen [Pue14]. Somit
verifizieren diese Labormuster die prinzipielle Funktionsfähigkeit des Dual-Mode
Applikators, jedoch sind sie nicht geeignet für die Integration in minimal-invasive
Werkzeuge für die operative Behandlung [Pue+14].
Daher war eine erste Herausforderung der vorliegenden Arbeit die Miniaturisie-
rung und Integration von planaren Sensorstrukturen in ein nadelförmiges Operati-
onswerkzeug, welches für die Mikrowellenablation eingesetzt werden könnte, zu
realisieren. Bei der Entwicklung von Resonator-basierten Strukturen zur Detektion
von Tumorzellen ist die Miniaturisierung ein wichtiger Faktor. Aus dem Grund
wurden SRRen mit einer sehr kleinen elektrischen Größe als resonante Elemente un-
tersucht. Im folgenden Kapitel wird zunächst auf die theoretischen Grundlagen zur
Kopplung und Resonanzfrequenz dieses Resonatortyps und dessen Komplementär
eingegangen. Darauf basierend werden oval-geformte SRRen als Weiterentwick-
lung zum konventionellen SRR vorgestellt, um sowohl die Anforderungen der
minimalen Abmessungen, als auch der maximalen Resonanzfrequenz zu erfüllen.
Im Anschluss wird in mehreren Schritten die Entwicklung der verschiedenen De-
monstratoren von Resonator-basierten Dual-Mode Applikatoren vorgestellt. Es
werden Simulationen und Messungen zu dem Detektions- und Behandlungsmodus
gezeigt, sowie auf Herausforerungen der Miniaturisierung und Integration der
planaren Sensoren eingegangen. Abschließend werden die Ergebnisse von MRT
Aufnahmen des Demonstrators vorgestellt.
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5.1 Grundlagen zu Split-Ringresonatoren und deren
Komplementären
Der konventionelle, sogenannte „edge-coupled“ SRR, zuerst beschrieben von Pen-
dry et al. [Pen+99], besteht aus zwei konzentrisch ausgerichteten, metallischen,
geschlitzten Ringen auf einem dielektrischen Substrat. Eine schematische Darstel-
lung dieser Struktur ist in Abbildung 5.2 (a) gegeben. Durch ein zeit-harmonisches
externes magnetisches Feld der Kreisfrequenz ω entlang H0, wird ein Stromfluss in
den Ringen induziert, welcher durch die Kapazitäten in den Schlitzen der Struk-
H0
E0
(a)
E0
H0
(b)
L0
C0/2 C0/2
LSRR
CSRR
(c)
L0/2
C
L0/2
CCSRR LCSRR
(d)
Abbildung 5.2: Darstellung eines (a) Split-Ringresonators (SRR) und (b) komple-
mentären Split-Ringresonators(CSRR) sowie die dazugehörigen Ersatzschaltbilder
des gekoppelten (c) SRR und (d) CSRR. Die graue Fläche bildet die Metallisierung
ab.
63
5 Planares Resonatorarray zur Detektion und Ablation von Tumorzellen
tur geschlossen wird. Im verlustfreien Fall, kann der SRR als LC Resonanzkreis
modelliert werden [Mar+03a]. Das Komplementär des SRRs, im englischen „Com-
plementary split ring resonator“ (CSRR), entspricht der Negativ Abbildung des
SRRs und ist dargestellt in Abbildung 5.2 (b). Wenn die Effekte durch die Dicke
und Verluste der Metallisierung vernachlässigt werden, entspricht der CSRR dem
dualen Gegenstück des SRRs. Gemäß des Dualismus der beiden Resonatoren, kann
der CSRR durch ein elektrisches Feld entlang E0 angeregt werden [Bae+05]. Sowohl
SRRen als auch CSRRen weisen Kreuzpolarisationseffekte auf, sodass eine Kopp-
lung beider Resonatoren sowohl durch ein magnetisches als auch elektrisches Feld
möglich ist. Diese Effekte sind jedoch klein gegenüber der dominanten magneti-
schen beziehungsweise elektrischen Kopplung für den SRR und CSRR [Bae+05]. In
planarer Topologie können die magnetische und elektrische Anregung der Reso-
natoren durch eine Koplanare Wellenleitung (engl. Coplanar Waveguide, CPW) und
Mikrostreifenleitung (engl. Microstripline, MS) realisiert werden. In Resonanz ist die
geometrische Abmessung von SRRen und CSRRen klein gegenüber der Wellenlänge.
Aus dem Grund können die Strukturen, bestehend aus einer Leitungsstruktur bela-
den mit einem Resonator, durch ein Netzwerkmodell mit konzentrischen Bauteilen
dargestellt werden. Das Ersatzschaltbild einer SRR-beladenen Leitungsstruktur ist
in Abbildung 5.2 (c) gegeben, wobei die C0 und L0 die Induktivität und Kapazität
pro Längeneinheit der Leitung darstellen und die magnetische Kopplung des SRRs
an die Leitung durch die Kopplungsinduktivität M beschrieben ist. Der SRR selbst
kann durch einen Resonanzkreis mit der Kapazität CSRR und Induktivität LSRR
modelliert werden [Mar+03b]. Das Netzwerkmodell der CSRR-beladenen Leitungs-
struktur ist in Abbildung 5.2 (d) gegeben. Auch hier entsprechen L0 und C0 der
Induktivität und Kapazität der Leitung pro Längeneinheit. Die elektrische Kopp-
lung des Resonanzkreises, bestehend aus der Kapazität CCSRR und der Induktivität
LCSRR, kann durch die serielle Verbindung an die Leitungskapazität C0 modelliert
werden [Bae+05]. Aus den gegebenen Ersatzschaltbildern können die folgenden
Resonanzfrequenzen für den gekoppelten SRR ω0,SRR und CSRR ω0,CSRR an eine
planare Leitung hergeleitet werden
ω0,SRR =
1√
LSRRCSRR
(5.1)
ω0,CSRR =
1√
LCSRR(CCSRR + C0)
. (5.2)
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(a) (b)
Abbildung 5.3: Feldverteilung der Kopplung zwischen (a) SRR und CPW sowie
(b) CSRR und MS. Die gestrichelten Linien geben die Magnetfeldlinien und die
durchgezogenen Linien die elektrischen Feldlinien an.
5.1.1 Einfluss der Kopplung zwischen Resonatorelement und
Leitung auf die Sensitivität
Es gibt verschiedene Möglichkeiten der Kopplungs-Anordnung zwischen Leitung
und den Resonatoren. Für die spätere Anwendung als Dual-Mode Applikator, ist
jedoch die räumliche Trennung zwischen der Leitungsstruktur und dem Resonator
wichtig, um zusätzliche Hotspots während der Ablation durch Kreuzkopplung zu
vermeiden [Pue+12a]. Diese würden zu der Verletzung von gesundem Gewebe
führen. Aus dem Grund ist eine Topologie zu bevorzugen, in der sich die Leitungs-
struktur und die Resonatoren auf verschiedenen Seiten des Substrats befinden.
Zudem erweist sich eine solche bi-metallische Struktur als platz-effizienter gegen-
über einer Strukturierung von Leitung und Resonator auf einer Seite des Substrats.
Dieser Aspekt ist vor allem wichtig für die Miniaturisierung des Sensor-Arrays. Die
magnetische Anregung von SRRen durch eine CPW wird durch die Ausrichtung der
Ringzentren an den Schlitzen der Leitungsstruktur erreicht. Gemäß des Dualismus
zwischen SRR und CSRR wird der CSRR durch die MS angeregt, wobei das Zentrum
des Resonators zentral zum Leitungsstreifen ausgerichtet ist. Die beschriebenen
Topologien und die dazugehörige Feldverteilung sind in Abbildung 5.3 gegeben.
Die Auswirkung der Kopplung zwischen Resonatorelement und Leitungsstruktur
auf die Sensitivität des Sensors ist ein wichtiger Faktor zur Beurteilung welche
Topologie für die weitere Entwicklung bevorzugt wird. Aus dem Grund wurde der
Einfluss der magnetischen und elektrischen Kopplung auf die Detektionsmodus-
Eigenschaften des Dual-Mode Applikators untersucht. Die Veränderungen der
dielektrischen Eigenschaften des Materials, welches den Resonator umgibt, kann
durch eine zusätzliche Kapazität parallel zu der Ringkapazität CSRR oder CCSRR im
Ersatzschaltbild dargestellt werden. Durch die Erweiterung der Gleichungen mit der
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zusätzlichen Kapazität ∆C (5.1)(5.2) ergibt sich die verschobene Resonanzfrequenz
für den magnetisch gekoppelten SRR und elektrisch gekoppelten CSRR zu
ωm =
1√
LSRR(CSRR +∆C)
(5.3)
ωe =
1√
LCSRR(CCSRR + C0 +∆C)
. (5.4)
Somit kann die relative Frequenzverschiebung für die beiden Fälle wie folgt be-
stimmt werden
∆ω2m
ω2m
=
∆C
CSRR +∆C
(5.5)
∆ω2e
ω2e
=
∆C
CCSRR + C0 +∆C
. (5.6)
Die relative Frequenzverschiebung des elektrisch gekoppelten Resonators weist ei-
ne Abhängigkeit von der Kopplungskapazität C0 auf. Dies führt zu einem Trade-off
zwischen der Kopplungsstärke und der relativen Frequenzverschiebung. Je stärker
die elektrische Kopplung zwischen Resonator und Leitung, desto mehr Energie ist in
dem Resonator angeregt. Jedoch sinkt somit auch der Einfluss von Permittivitätsän-
derungen, ausgedrückt durch ∆C, auf die relative Resonanzfrequenzverschiebung.
Um diese Abhängigkeit zu verdeutlichen, wurden Berechnungen der relativen Fre-
quenzverschiebung aus Gleichung (5.6) mit realen Parametern für die konzentrier-
ten Bauelementen des CSRR-Netzwerkmodells angestellt. Diese Parameter wurden
im Rahmen der Arbeit von Bonache et al. [Bon+06] aus Messungen mit einer CSRR-
beladenen Mikrostreifenleitung extrahiert und präsentieren somit reale Werte, um
den Einfluss der Kopplungskapazität auf die relative Resonanzfrequenzverschie-
bung zu analysieren. Die Kopplungskapazität beträgt in dem gegeben Beispiel C0
= 4,43 pF und die Ringkapazität des CSRRs CCSRR = 4,06 pF. In Abbildung 5.4 ist
die relative Frequenzverschiebung des elektrisch gekoppelten CSRRs als Funktion
der Kopplungskapazität C dargestellt. Diese wurde im Bereich zwischen 0,443 pF
bis 8,417 pF angenommen, was einer Veränderung von −90 % bis 90 % der initialen
Kopplungskapazität entspricht. Die Erhöhung der Kopplungskapazität C führt zu
einer geringeren relativen Frequenzverschiebung. Die Kopplungsanordnung von
SRR-beladener CPW weist dagegen eine maximale Frequenzverschiebung auf, die
im Idealfall unabhängig von der Kopplung zwischen Leitung und Resonator ist.
Aus dem Grund, wird im Rahmen dieser Arbeit diese Topologie weiter verfolgt.
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Abbildung 5.4: Relative Resonanzfrequenzverschiebung eines elektrisch gekoppel-
ten CSRR als Funktion der Veränderung der Kopplungskapazität C.
5.1.2 Oval-geformte Split-Ringresonatoren
Für den Einsatz als Dual-Mode Applikator in einem minimal-invasiven Operati-
onswerkzeug, ist die maximale Größe der Ringresonatoren eine starke Limitation.
Der Durchmesser des Applikators sollte kleiner als 2 mm sein. Auch wenn SRRen
bereits eine kleine elektrische Größe bei Resonanz aufweisen, würden die für die
Kopplung an die CPW paarweise angeordnete kreisförmigen Resonatoren unter
Beachtung der Größenbeschränkung zu einer Resonanzfrequenz von über 30 GHz
führen [Rei+16b]. Dies ist außerhalb des im Kapitel 2.2 bevorzugten Bereichs der
Operationsfrequenz für die Ablation. Um die Resonanzfrequenz zu senken und
gleichzeitig im Rahmen der vorgegeben Größe zu bleiben, wurde in dieser Arbeit
die Entwicklung hin zu oval-geformten SRRen vorangetrieben. In Abbildung 5.5
ist die Darstellung eines kreisförmigen und oval-geformten SRR mit den dazu-
gehörigen geometrischen Parametern gegeben. Basierend auf einer detaillierten
elektromagnetischen Analyse von SRRen in [MMR02], ergibt sich die Ringkapazität
CSRR aus zwei seriellen Kapazitäten, welche jeweils die Kapazität zwischen den
Ringen einer Hälfte des kreisförmigen SRR beschreibt. Die Gesamtkapazität CSRR
als Funktion des Radius r0 und der Kapazität pro Längeneinheit zwischen den
beiden konzentrisch ausgerichteten Ringen Cpul kann wie folgt berechnet werden
CSRR =
pir0Cpul
2
(5.7)
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Abbildung 5.5: Darstellung der geometrischen Parameter eines kreisförmigen und
oval-geformten SRRs.
Die Induktivität LSRR des SRRs kann mittels der Induktivität eines Ringes mit
dem durchschnittlichen Radius r0 und dem kreisförmigen Querschnitt mit dem
Durchmesser der ursprünglichen Ringe a berechnet werden. Die Eigeninduktivität
eines Ringes mit kreisförmigem Querschnitt kann durch die folgende Gleichung
approximiert werden [RC08]
LSRR = µ0r0
(
ln
2 · 8r0
a
− 1.75
)
. (5.8)
Für den oval-geformten SRR müssen die Berechnung der Ringkapazität und Induk-
tivität dem verändertem Umfang einer Ellipse UEllipse angepasst werden. Dieser ist
definiert als
UEllipse = 4rxE
(
e,
pi
2
)
, (5.9)
wobei die Funktion E das elliptische Integral zweiter Ordnung darstellt
E
(
e,
pi
2
)
=
∫ pi/2
0
√
1− e2 sin2(ϕ)dϕ. (5.10)
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Das Integral ist eine Funktion der Exzentrizität der Ellipse
e =
√
r2x − r2y
rx
, (5.11)
welche numerisch gelöst werden kann. Wie in Abbildung 5.5 dargestellt, beschreiben
rx und ry jeweils die Radii der großen und kleinen Halbachse des oval-geformten
SRR. Durch Einsetzen dieser geometrischen Relation in die Gleichungen (5.7) und
(5.8), können Näherungsformeln für die Ringkapazität CovalSRR und die Induktivität
LovalSRR des oval-geformten SRRs hergeleitet werden
CovalSRR = 2rxE(e) · Cpul (5.12)
LovalSRR =
2
pi
µ0rxE(e)
(
ln
32rxE(e)
pia
− 1.75
)
(5.13)
Um die Genauigkeit der vorgestellten Herleitung der Näherungsformeln für die
Resonanzfrequenz eines oval-geformten SRR zu verifizieren, wurden die theo-
retisch berechneten Resonanzfrequenzen mit Ergebnissen aus Simulationen der
Ringstruktur verglichen. Die Vollwellensimulation wurden in CST Studio Suite mit
dem Eigenmodesolver durchgeführt, wobei die Metallisierung der Ringstruktur als
perfekt-leitend angenommen wurde. Die Anregung wurde mittels eines planaren
Welleneinfalls mit dem Magnetfeld in axialer Richtung des Ring simuliert. Der Ver-
gleich der berechneten und simulierten Resonanzfrequenzen ist in Abbildung 5.6 für
die Variation des großen Halbachsen-Radius und der Ringbreite a dargestellt. Der
Abstand der Ringe s sowie der kleine Halbachsen-Radius ry wurden als konstant
angenommen. Die Abhängigkeit der Resonanzfrequenz von den geometrischen
Parameter führt zu nachvollziehbaren Relationen. Durch den größeren Umfang
der Ellipse, steigen die Induktivität und Kapazität des Resonators, wodurch der
Wert der Resonanzfrequenz abfällt. Dagegen führt die Erhöhung des Ringumfangs
a zu einer sinkenden Eigeninduktivität des Rings und somit zu einer steigenden
Resonanzfrequenz.
5.2 Demonstratorentwicklung
Bei der Entwicklung von Demonstratoren des Resonator-basierten Mikrowellen-
applikators wurden die Größe, die Schnittstelle der elektrischen Verbindung und
69
5 Planares Resonatorarray zur Detektion und Ablation von Tumorzellen
0.6 0.8 1 1.2 1.4
20
30
40
50
Radius der großen Halbachse rx/mm
f 0
/G
H
z
Näherung
Simulation
(a)
60 70 80 90 100 110 120
20
21
22
23
24
Ringbreite a/mm
f 0
/G
H
z
Näherung
Simulation
(b)
Abbildung 5.6: Vergleich von den berechneten Näherungen und den simulierten
Werten für die Resonanzfrequenz von ovalen SRRen in Abhängigkeit (a) des Radius
der großen Halbachse rx und (b) der Ringbreite c. Der Spalt zwischen den Ringen
ist s = 60 µm und der Radius der kleinen Halbachse ist ry = 0,45 mm.
das mechanische Packaging für den Einsatz als minimal-invasives Operationswerk-
zeug untersucht. Der grundsätzliche Aufbau der planaren Struktur ist in Abbildung
5.7 (a) und das dazugehörige Ersatzschalbild der Struktur beladen mit umliegenden
Gewebe in Abbildung 5.7 (b) dargestellt. Der planare Sensoraufbau besteht aus einer
CPW Leitung auf einer Seite des Substrats und den zentral an den Leitungsschlitzen
positionierten oval-geformten SRRen auf der gegenüberliegenden Substratseite.
Zusätzlich ist eine Isolationsschicht notwendig, die die Resonatoren vor den ho-
hen Verlusten des Gewebes schützt. Im Rahmen dieser Arbeit wurde zunächst die
notwendige Miniaturisierung der planaren Struktur untersucht und anschließend
das Packaging adressiert. Die beiden Schritte werden in den folgenden Abschnitten
erläutert und durch Messungen evaluiert.
5.2.1 Miniaturisierung der Struktur
Die Miniaturisierung der Struktur stellt die Basis für die spätere Integration in ein
minimal-invasives Operationswerkzeug dar. Für den Einsatz zur Detektion von
Permittivitätsänderungen aufgrund von Tumorgewebe werden Resonanzfrequenz-
verschiebungen ausgewertet. Die Ergebnisse zur Untersuchung der Miniaturisie-
rung des planaren Dual-Mode Applikators wurden veröffentlicht [Rei+16a]. Die
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Abbildung 5.7: (a) Schematische Darstellung der planaren Resonatorstruktur und
(b) das dazugehörige Ersatzschaltbild.
Resonanzfrequenz der beladenen Struktur ergibt sich aus dem Ersatzschaltbild in
Abbildung 5.7 (b) und ist eine Funktion der Permittivität des umliegenden Gewebes
gemäß
ω0 =
√
1
LSRR(CSRR + CIso + CGewebe)
. (5.14)
Die Änderung der Permittivität von normalem zu tumorösem Gewebe führt zu
einem größeren Wert der Kapazität CGewebe. Die relative Resonanzfrequenzverschie-
bung ergibt sich somit zu
∆ω2
ω20
=
CNormal − CTumor
CSRR + CIso + CTumor
, (5.15)
wobei CTumor und CNormal jeweils die äquivalenten Kapazitäten für den Fall darstel-
len, dass der Resonator mit tumorösem und normalem Gewebe umgeben ist. Aus
der Gleichung (5.15) folgt eine Abhängigkeit zwischen der relativen Resonanzfre-
quenzverschiebung und den Kapazitäten CSRR und CIso. Der Wert der Ringkapazität
CSRR wird hauptsächlich durch den Radius der großen Halbachse rx bestimmt. Die
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Kapazität CIso hängt von den Materialeigenschaften sowie der Dicke der Isolation
tIso ab. Für die Auslegung des Resonators sind die geometrischen Parameter so
zu wählen, dass die relative Resonanzfrequenzverschiebung maximiert wird. Zur
Auswertung dieser Parameter wird die Gütezahl G bestimmt, welche die relative Re-
sonanzfrequenzverschiebung sowie die Veränderung der Form des Resonanz-Peaks
einbezieht
G =
∆ f
B1dB
(5.16)
Als Material für das Substrat und die Isolation wurde dünnes Glas vom Typ
MEMpax R© (Schott AG, Mainz) gewählt. Dieses weist eine Permittivität von εr = 4.6
auf und hat geringe Verluste auch bei höheren Frequenzen (tan(δ) = 0.006 bei
12 GHz). Glas ist ein bio-kompatibles Material, auf dem feine Strukturierungen mit
Dimensionen im µm-Bereich realisiert werden können. Diese Eigenschaft ist wich-
tig hinsichtlich der gegebenen Limitation der Größen der Resonatorstruktur von
maximal 2 mm im Durchmesser. Das Glas ist in verschiedenen Dicken verfügbar.
Die relevanten Abmessungen für diese Anwendung liegen zwischen 200 µm und
400 µm. Ein dünneres Glas führt zu einer wesentlich schwierigeren Herstellung, da
es sehr leicht bricht. Bei der Verwendung eines Glassubstrats mit einer Dicke größer
als 400 µm verringert sich die elektromagnetische Kopplung zwischen der plana-
ren Leitung und der Resonatoren. Die Gütezahl G der Struktur mit variierenden
Tabelle 5.1: Gütezahl der Resonanz für verschiedene Isolationsschicht Dicken und
große Halbachsen Radii.
tIso/µm rx/mm ∆ f /MHz B1dB/MHz G/%
200
1 24 745 3.22
1.2 22.1 443.2 4.98
1.4 18 292.3 6.16
300
1 20 430 4.65
1.2 19 269.7 7.04
1.4 8 181 4.41
400
1 6 133 4.51
1.2 6 183.8 3.26
1.4 6 257.4 2.33
72
5 Planares Resonatorarray zur Detektion und Ablation von Tumorzellen
geometrischen Parametern wurde mittels transienten Vollwellensimulationen in
CST Studio Suite bestimmt. Dabei wurden verschiedene Isolationsschichtdicken
rIso und Radii der großen Halbachsen rx der Struktur beladen mit normalem und
tumorösem Gewebe angenommen. Durch eine Erhöhung der Isolationsschicht, ver-
ringert sie die Kapazität CIso, wodurch die Gütezahl G steigt. Allerdings ist dieses
Verhalten nur bis zu einer bestimmten maximalen Schichtdicke zu erkennen, da die
Eindringtiefe des elektromagnetischen Feldes begrenzt ist. Eine weitere Erhöhung
der Isolation führt zu weniger Feldanteilen in dem auszuwertenden Gewebe und
somit zu einer geringeren Gütezahl. Diese Relation ist der Tabelle 5.1 zu entnehmen.
Die Kombination einer Isolationsschichtdicke von tIso=300 µm und einem Radius
der großen Halbachse rx =1,2 mm führt zu einem maximalen Wert der Gütezahl
G.
Bei der Herstellung der Struktur wurde ein sukzessiver photolithografischer Pro-
zess angewandt, um eine zweiseitige Metallisierung der Struktur zu realisieren.
Dafür wurden zunächst beide Seiten des Substrats mit einer Chrom-Gold Schicht
als Startschicht bedampft. Während der Strukturierung einer Seite des Substrats
wurde die jeweils andere Seite durch einen Photolack sowie einer Klebefolie ab-
gedeckt. Abschließend erfolgt das Ätzen der Startschicht von beiden Seiten des
Substrats zur gleichen Zeit. Bei dem Prozess ist vor allem die präzise Ausrichtung
des Mittelpunkts der SRRen zentral zu den Leitungsschlitzen der CPW wichtig. Die
Dimension des Leitungsstreifens der CPW ist so ausgelegt, dass der Radius der klei-
nen Halbachse ry des Resonator-Paares maximal groß gewählt werden kann, ohne
dass es zu einer Überschneidung der Ringe kommt. Die Breite der Leitungsschlitze
wird daraufhin so bestimmt, dass eine Leitungsimpedanz von 50Ω erreicht wird.
An den Enden der Struktur wurde ein lineares Taper ausgelegt, um für Messungen
mit On-wafer Proben die elektrische Verbindung zwischen Struktur und dem Mes-
sequipment herzustellen. Die Vorder- und Rückseite eines strukturierten Prototyps
sind in Abbildung 5.8 gegeben. Die Länge und Breite des Labordemonstrators sind
jeweils 12 mm und 2 mm. Die oval-geformten SRRen weisen einen kleinen Halbach-
senradius von ry= 0,45 mm und großen Halbachsenradius von rx= 1,2 mm auf. Die
Ringbreite a beträgt 0,12 mm, der Abstand der Ringe s ist 0,06 mm und der Schlitz
der Ringe hat eine Breite von x= 0,1 mm.
On-wafer Messungen
Die zwei Operationsmodi der planaren Resonatorstruktur zur Detektion und Abla-
tion von tumorösem Gewebe wurden mit einem On-wafer Messaufbau ausgewertet.
Somit wurde zunächst die Machbarkeit der Miniaturisierung getestet, ohne die
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Abbildung 5.8: (a) Vorderseite mit Leitungsstrukutur und (b) Rückseite mit Ringre-
sonatoren des miniaturisierten Dual-Mode Applikators. Die Metallisierung besteht
aus einer Chrom-Gold Beschichtung mit eine Dicke von 2 µm.
Berücksichtigung der notwendigen weiteren Untersuchungen hinsichtlich eines
passenden Übergangs zwischen der planaren Struktur und des externen Messauf-
baus. Es wurden On-wafer Proben mit einem Pitch-Abstand von 250 µm genutzt,
um eine elektrische Verbindung zwischen der planaren CPW und dem jeweiligen
Messaufbau für die Detektion und Ablation herzustellen. Eine Haltevorrichtung
fixiert die Struktur bei der Kontaktierung mit den On-wafer Proben. Zusätzlich
bietet diese Halterung Platz für die Isolationsschicht und Materialien, mit denen
die Resonatoren beladen werden. Der unbeladene Fall wird durch den Einsatz von
Rohacell mit einer relativen Permittivität von εr ≈ 1 realisiert. Dieser Aufbau ist in
Abbildung 5.9 dargestellt.
Detektionsmodus
Für die Auswertung des Detektionsmodus wird die Resonanzverschiebung des
Resonators gemessen, wenn dieser mit verschiedenen Materialien umgeben sind.
Dafür wurden Phantome genutzt, welche die dielektrischen Eigenschaften von
gesundem und tumorösem Lebergewebe darstellen. Die Phantome wurden vor
dem Experiment hergestellt und basieren auf einem Materialgemisch bestehend
aus Wasser und Öl [Laz+05]. Durch die Variation dieses Gemischs kann die rela-
tive Permittivität der Phantome in einem großen Bereich eingestellt werden. In
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Halterung
On-wafer Probe
SensorRohacell
Abbildung 5.9: Messaufbau zur Auswertung der Dual-Mode Charakteristik. Der
Resonator-basierte Applikator ist durch den Kontakt mit On-Wafer Proben elek-
trisch an den externen Messaufbau verbunden.
Abbildung 5.10 (a) ist die relative Permittivität ε′r der Phantome in dem für die
vorgestellte Struktur relevanten Frequenzbereich dargestellt. Die Messungen der
Streuparameter (S-Parameter) wurden mit einem Netzwerkanalysator im Frequenz-
bereich von 5 GHz bis 18 GHz mit 6001 Messpunkten durchgeführt. Dies entspricht
einer Frequenzauflösung von 2,2 MHz. Zunächst wurde die Resonanzfrequenz der
unbeladenen Struktur, also mit Rohacell im Container der Halterung, bestimmt.
Darauffolgend wurden die Phantome, welche normales und tumoröses Gewebe
nachbilden, in den Container eingebracht. Die Ergebnisse der Transmissionkoef-
fizienten S21 sind in Abbildung 5.10 (b) dargestellt. Die Resonanzfrequenz des
unbeladenen Resonators liegt bei 12,3 GHz. Eine Resonanzfrequenzverschiebung
von 350 MHz hin zu einer geringeren Frequenz ist erkennbar, wenn der Resonator
mit dem Tumor-Phantom gegenüber dem Normal-Phantom umgeben ist. Dies ent-
spricht einer relativen Resonanzfrequenzverschiebung von ∆ f / f0 = 3,2 % und einer
1-dB Bandbreite von B1dB= 330 MHz.
Behandlungsmodus
Für den Behandlungsmodus ist eine Erhöhung der Leistung bei einer bestimmten
Frequenz, der Resonanzfrequenz des beladenen Resonators, notwendig. Dafür wird
der Messaufbau dahingehend geändert, dass der Netzwerkanalysator durch einen
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Abbildung 5.10: (a) Relative Permittivität ε′r der Phantome und (b) Messergeb-
nisse der Dual-Mode Struktur beladen mit den Phantomen zur Auswertung des
Detektionsmodus.
Aufbau, bestehend aus einer Quelle und einem Leistungsverstärker mit einer Ver-
stärkung im passenden Frequenzbereich bis zu 12 GHz, ersetzt wird. Zusätzlich
wird der Aufbau durch einen Zirkulator zum Schutz der Messgeräte sowie eines
Leistungsmesser erweitert. In dem Experiment zur Auswertung des Behandlungs-
modus wurde ex-vivo Rinderleber verwendet. Diese wurde in den Container der
Halterung des Dual-Mode Applikators platziert. Durch die Erhöhung der Eingangs-
leistung an der Frequenz des beladenen Resonators wird das ex-vivo Leberstück
abladiert. Die Resonanzfrequenz der von Lebergewebe umgebenen Struktur ist
f0 = 11,48 GHz und somit sehr nah des vom Phantom umgebenen Applikators.
Während des Experiments wurde die Eingangsleistung Pein schrittweise von 30 mW
bis 2 W erhöht. Die resultierende Größe der Ablationszone kann anhand der verän-
derten Farbe der Leber bestimmt werden und beträgt 1,2 cm x 1 cm x 0,3 cm. In der
Abbildung 5.11 ist die abladierte Leber nach dem Experiment dargestellt. An den
Schlitzen der Ringresonatoren wurde eine Temperatur größer 100 ◦C erreicht, da
dort das Gewebe bereits karbonisiert ist, erkennbar durch die schwarze Verfärbung
in diesem Bereich.
In dieser ersten Phase der Entwicklung eines planaren Dual-Mode Applikators
wurde für die Ablation eine stark verringerte maximale Eingangsleistung von nur
2 W gegenüber kommerziell erhältlichen MWA-Systemen verwendet. Mit dieser
geringen Leistung konnten bereits hohe Temperaturen erzielt werden, jedoch nur
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Abbildung 5.11: Darstellung des Lebergewebes nach der Ablation, (a) in der Hal-
tevorrichtung, (b) die Vorderseite und (c) der Querschnitt des Gewebestücks zur
Bestimmung der Tiefe der Ablationszone.
ein einem sehr konzentrierten Bereich um die Schlitze der Ringresonatoren. Diese
Fokussierung ist auf die Verwendung einer höheren Operationsfrequenz von etwa
11 GHz gegenüber üblichen Mikrowellenapplikatoren, welche bei 915 MHz und
2,45 GHz operieren. Wie in Abschnitt 3.2.2 dargestellt, sinkt bei höheren Frequenzen
das zu erwärmende Volumen, aber die maximale Temperatur steigt. Zudem entsteht
im Bereich der Schlitze der Ringe bei der Resonanzfrequenz eine starke Feldüber-
höhung, wodurch sich die Mikrowellenenergie in dem Bereich des Gewebes stark
erhöht. Generell konnte mit dieser Struktur die Machbarkeit der Miniaturisierung
eines planaren Resonator-basierten Dual-Mode Applikators nachgewiesen wer-
den. Als nächster Schritt ist die Integration hin zu einer nadelförmigen Struktur
adressiert worden.
5.2.2 Aufbautechnik
Für die Integration der planaren Resonatorstrukturen in ein minimal-invasives
Operationswerkzeug wurde im Rahmen dieser Arbeit die Entwicklung von pla-
naren hin zu zylinderförmigen Strukturen untersucht [Rei+17]. Dabei wurden,
neben der limitierten Größe, verschiedene Anforderungen hinsichtlich bio- und
MRT-Kompatibilität, Steifigkeit sowie einer möglichst verlustarmen elektrischen
Verbindung zwischen Applikator und externen Messaufbau gestellt. Zudem ist ein
spitzes Ende der Struktur wünschenswert, um die Einführung und Positionierung
des Applikators in Gewebe zu erleichtern. Für die Realisierung dieser Struktur
wurde ein flexibles Substrat verwendet, welches in die gewünschte zylindrische
Form gerollt und anschließend in ein für medizinische Anwendungen geeignetes
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PTFE-Rohr gerolltes Substrat mit SRen
Abbildung 5.12: Fertigung von zylinderförmigen Strukturen, (a) Strukturierung
der planaren Sensorstruktur auf flexiblem Material, (b) das Substrat wird gerollt
und (c) in ein PTFE-Rohr eingefügt.
PTFE-Rohr eingeführt wurde. Dabei fungiert das PTFE-Rohr sowohl als notwendige
Isolationsschicht als auch, um der Struktur die nadelähnliche Form zu verleihen.
Dieser Fertigungsvorgang ist in Abbildung 5.12 dargestellt. Als flexibles Substrat
wurde ULTRALAM R© 3850HT (Rogers Corporation) mit einer Substratdicke von
50 µm und einer Kupfer Metallisierung mit einer Dicke von 9 µm gewählt. Das
Substrat weist geringe Verluste auf (tan δ= 0.002 bei 10 GHz) und ist dünn genug,
um in die gewünschte Form gebracht zu werden. Das PTFE-Rohr hat einen Außen-
und Innendurchmesser von 2,1 mm und 1,7 mm. Somit ergibt sich die Breite der
in das Rohr gerollten planaren Struktur zu 5,34 mm. Auch bei dieser Anordnung
wurde die Dimension der CPW so ausgelegt, dass sie eine Impedanz von 50Ω
aufweist. Als Resonatorelemente wurden Spiral-Resonatoren (SRen) gewählt, mit
dem Vorteil einer kleineren elektrischen Größe gegenüber SRRen [Bae+04]. Um
die Resonanzfrequenz weiter zu senken wurden auch für diese Strukturen die
Spiralresonatoren in ovaler Form ausgeführt. Durch diese Modifikationen wurde
eine Resonanzfrequenz der Struktur kleiner 6 GHz erreicht. Dadurch sinken die
Anforderungen an das Messequipment wie beispielsweise Kabelkonfektionierung,
Adapter, Konnektoren sowie den Leistungsverstärker und die Signalquelle. Mit
steigender Frequenz werden diese Teile teurer und störanfälliger gegenüber der
Umgebung.
Die zylinderförmigen Strukturen wurden mit CST Studio Suite simuliert, um mögli-
che Einflüsse des Rollens auf die elektromagnetische Feldausbreitung zu untersu-
chen. Die Struktur wird durch einen Port angeregt und die Reflektion ausgewertet.
Ein Teil der Anordnung bleibt planar, sodass die CPW bei realen Messungen durch
konventionelle Anschlüsse angeregt werden kann. Darauf folgt ein Übergang des
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Abbildung 5.13: Simulationsmodell der (a) planaren und (b) gerollten Resonator-
Struktur und (c) die dazugehörigen Simulationsergebnisse der Reflektionskoeffizi-
enten der Strukturen.
planare hin zum gerollten Teil der Struktur. Ein Vergleich der simulierten Reflek-
tionskoefizienten der planaren und gerollten Struktur ist in Abbildung. 5.13 (c)
gegeben. Die zylinderförmige Struktur weist eine etwas geringere Güte sowie eine
niedrigere Resonanzfrequenz auf. Dies ist auf das Rollen und die damit verbundene
Änderung der Kopplung zwischen der CPW und den Resonatoren zurückzuführen.
Anders als bei der planaren Anordnung, führen zusätzliche tangentiale Feldkompo-
nenten der axialen magnetischen Anregung zu Kreuzkopplungen und somit einer
verminderten Güte und Verschiebung der Resonanzfrequenz dieser veränderten
Form. Durch das Hinzufügen des PTFE-Rohrs mit einer relativen Permittivität von
εr= 2.1 sinkt die Resonanzfrequenz erwartungsgemäß im Gegensatz zu der Struktur,
umgeben von Luft.
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(a) (b)
Abbildung 5.14: Demonstrator der (a) planaren Resonatorstruktur, (b) die in eine
zylindrische Form gebracht wurde.
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Abbildung 5.15: (a) Messergebnisse der Reflektionskoeffizienten des zylinder-
förmigen Demonstrators umgeben von ex-vivo Lebergewebe. (b) Schematische Dar-
stellung der, durch den Herstellungsprozess enstehenden, scharfen Ecken in den
Leitungsschlitzen der CPW.
Messungen
Im nächsten Schritt wurde ein Labordemonstrator der simulierten Struktur gefertigt,
um die Funktion messtechnisch auswerten zu können. Dieser ist in Abbildung 5.14
gezeigt. Wie im vorigen Abschnitt beschrieben, werden die Detektionseigenschaf-
ten durch Messungen der Netzwerkparameter bestimmt. Durch die erforderliche
nadelähnliche Form wurden 1-Port Messungen des Reflektionskoeffizienten S11
realisiert. Für die Auswertung der Ablationseigenschaften wurden Leistungsmes-
sungen bei der Resonanzfrequenz der Struktur durchgeführt und die resultierende
Ablationszone von umliegenden Gewebe gemessen. Für die elektrische Verbindung
der Struktur und dem Koaxialanschluss des Netzwerkanalysators wurde ein MM-
CX Konnektor verwendet, der auf die CPW Leitung gelötet wurde. Die Länge der
gerollten Struktur des Demonstrators ist 2 cm, der Übergang der zylindrischen zur
planaren Form und das planare Ende haben jeweils eine Länge von 1,5 cm. Somit
ergibt sich eine gesamte Länge des Demonstrators von 5 cm. Um der Struktur mehr
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Abbildung 5.16: Zylinderförmiger Dual-Mode Applikator umgeben von ex-vivo
Lebergewebe für die Ablationsmessungen.
Stabilität zu verleihen sowie einen definierten Abschluss des offenen Endes der
CPW Leitung zu erzielen, wurde ein PTFE-Stift mit einem abschließenden Block
in die gerollte Struktur eingeführt. In Abbildung 5.15 (a) sind die Messungen der
Reflektionskoeffizienten S11 für die Struktur, umgeben von Luft als ungeladenen
und mit ex-vivo Rinderleber als beladener Fall, gegeben. Die Resonanzfrequenz des
unbeladenen zylinderförmigen Applikators ist f0=5 GHz und somit etwa 0,5 GHz
über der Resonanzfrequenz der simulierten Struktur. Zudem sind weit höhere Ein-
fügeverluste bei den Messungen zu erkennen. Diese Diskrepanz ist auf scharfe
Ecken in den Schlitzen der CPW zurückzuführen, die bei der Fertigung des De-
monstrators entstanden sind. Durch das Ätzen der Metallisierung des flexiblen
Substrats kommt es zu einer ungleichmäßigen Steifigkeit zwischen den Teilen des
Substrats mit und ohne Kupferschicht. Beim Rollen der Prototypen wurde somit kei-
ne gleichmäßig zylindrische Form realisiert wie in Abbildung 5.15 (b) schematisch
dargestellt. Die dadurch verursachte Fehlanpassung der Leitungsimpedanz der
CPW führt zu Einfügeverlusten bei den Messungen. Zudem lässt sich die Verschie-
bung der Resonanzfrequenz verglichen mit den Simulationen durch die veränderte
Kopplung erklären. Zusätzlich weist der Übergang des planaren hin zu zylindrisch
geformten Teil der Struktur eine hohe mechanische Instabilität auf. Die genannten
Gründe führten dazu, dass keine reproduzierbaren Messungen einer Resonanzfre-
quenzverschiebung der Struktur, beladen mit Phantomen, welche gesundes und
tumoröses Lebergewebe darstellen, möglich waren.
Die Effizienz des Behandlungsmodus konnte durch Leistungsmessungen mit ex-
vivo Lebergewebe vom Rind evaluiert werden. Der Applikator, umgeben von dem
Gewebe, wird an den Behandlungsmodus Messaufbau angeschlossen, sodass eine
Signalverstärkung bei der Resonanzfrequenz von 4,6 GHz ermöglicht wird. Es wur-
den vier verschiedene Ablationsmessungen mit Eingangsleistungen von 4 W, 10 W
81
5 Planares Resonatorarray zur Detektion und Ablation von Tumorzellen
Tabelle 5.2: Dimension der Läsionen, erzielt durch Ablation mit dem zylinderför-
migen Applikator.
Leistung Zeit Dimension (Länge x Breite x Tiefe)
4 W 4 min 0,5 cm× 0,35 cm, keine Eindringtiefe
10 W 2 min 0,7 cm× 0,4 cm× 0,1 cm
10 W 4 min 1,5 cm× 1 cm× 1 cm
20 W 4 min 1,7 cm× 1,1 cm× 1,6 cm
und 20 W für 2 min und 4 min durchgeführt. Der Applikator, umgeben von ex-vivo
Lebergewebe ist in Abbildung 5.16 dargestellt. Aus der Farbe des abladierten Ge-
webes kann die Dimension der Ablationszone bestimmt werden. Die Zonen weisen
eine Tropfenform auf mit einer maximalen Ausdehnung auf Höhe der Resonatoren.
In Tabelle 5.2 sind die Dimensionen der Läsionen für die verschiedenen Messungen
zusammengefasst.
5.3 MRT-Kompatibilität
Die Resonatorstruktur wurde für die Verwendung im MRT entworfen. Die ver-
wendeten Materialien des Substrats, der Metallisierung und der Isolation sind
nicht-magnetisch und daher für den Einsatz im MRT geeignet. Um die MRT-
Kompatibilität zu verifizieren, wurde ein Demonstrator des zylindrisch geformten
Applikators in ein Agarose-Wasser Phantom eingegossen. Dies weist eine homo-
gene Umgebung auf und bietet aufgrund des Hauptbestandteils Wasser eine gute
Signalantwort für die MRT Bildgebung. Die Bildartefakte wurden daraufhin am
IDIR in einem 1.5T MRT (Magnetom Aera, Siemens Healthcare GmbH) ausgewertet.
Dabei wurden die häufig in der klinischen Praxis genutzten Sequenzen Turbo Spin
Echo (TSE) und Fast Low Angel Shot (FLASH) verwendet. Der Applikator selbst
ist an einer diskreten Quelle angeschlossen, um eine mögliche Kopplung zwischen
dem von Resonator ausgehenden elektromagnetischen Feld und des MRTs auszu-
schließen. In Abbildung. 5.17 sind die resultierenden Bilder des Resonator-basierten
Dual-Mode Applikators im MRT gezeigt. Die Ringstruktur des Resonators selbst
führt zu einem Bildartefakt, welcher jedoch vernachläßigbar klein ist. Das Magnet-
feld im MRT induziert eine Spannung in der ringförmigen Struktur des Resonators,
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Applikator
(a) (b) (c)
Abbildung 5.17: MRT Aufnahmen (TSE-Sequenz) des Leistungstest des Resonator-
basierten Dual-Mode Applikators in dem Agarose Gel Phantom. Der Test wurde (a)
ohne Leistung sowie mit einer Leistung von (b) 100 m W und (c) 500 m W durchge-
führt.
wodurch es wiederrum zu einer Inhomogenität des statischen Magnetfelds kommt.
Diese Inhomogenitäten verursachen Störungen und hypointense Regionen im MRT
Bild und sind in Abbildung 5.17 durch den weißen Pfeil gekennzeichnet. Weitere
Artefakte, auch durch die Erhöhung der Leistung des extern eingebrachten elek-
tromagnetischen Felds im MRT, sind nicht zu erkennen. Daraus kann abgeleitet
werden, dass der Resonator-basierte Dual-Mode Applikator keine Feldinteraktion
im MRT auslöst und somit zumindest der Detektionsmodus, welcher im niedrigen
Leistungsspektrum betrieben wird, als MRT-kompatibel gilt.
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Dual-Mode Mikrowellenablation
In diesem Kapitel wird ein weiterer Ansatz zur Realisierung des Dual-Mode Kon-
zepts für die MWA untersucht, in dem die praktischen Limitierungen der Integra-
tion von planaren Strukturen durch eine zylindrische Form umgangen werden.
Dieser Ansatz basiert auf der Verwendung eines koaxialen Applikators mit einem
Slot als abstrahlendes Element. In der Literatur wurden bereits zahlreiche koaxiale
MWA-Applikatoren vorgestellt, um eine effiziente Absorption in das umliegende
Gewebe zu erreichen. Beispielsweise Multi-Slot Anordnungen [Gas17; Bra11a], der
Einbringung einer potentialfreien Hülse [Yan+06; Pra+08] sowie einer miniaturisier-
ten Mantelsperre für rücklaufende Ströme [Cav+11]. Die Operationsfrequenzen der
genannten Strukturen liegt bei 2,45 GHz. In dieser Arbeit wird eine koaxiale Slot-
Struktur mit einem offenen Ende untersucht. Basierend auf den Voruntersuchungen
zur Frequenzabhängigkeit von Läsionen in Abschnitt 3.2.2 wurde für die Auslegung
des Applikators eine Operationsfrequenz von 5,8 GHz gewählt. Diese Frequenz
liegt im ISM Band zwischen 5,725 GHz und 5,825 GHz. Für die Realisierung der
Detektion wird eine dedizierte Kalibrierung angewendet, mit der die dielektrischen
Eigenschaften in der Umgebung des Koaxial-Slot-Applikators bestimmt werden
können. Dabei wird die bilineare Beziehung zwischen der gemessenen Reflek-
tion und der komplexen Permittivität der Umgebung ausgewertet. Ähnlich des
SR-Resonator-basierten Ansatzes, weist der koaxiale Slot-Applikator zwei Opera-
tionsmodi auf, zwischen denen ein Umschalten möglich ist. Somit können auch
während der Intervention die dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Gewe-
bes bestimmt werden, um einen direkten Rückschluss auf den Grad der Erwärmung
zu erlangen.
Im Folgenden werden zunächst der Aufbau und die Funktionsweise des Koaxial-
Slot-Applikators erläutert. Anschließend wird auf die notwendige Kalibrierung
für den Detektionsmodus und deren technische Implementation eingegangen. Die
Genauigkeit der Permittivitätsbestimmung wurde mittels Messungen von Referenz-
flüssigkeiten analysiert und die Detektion von Gewebeübergängen konnte durch
ein Experiment mit Phantomen unterschiedlicher Permittivitäten verifiziert werden.
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Im nächsten Schritt werden durch Messungen mit ex-vivo Schweinelebergewebe der
Detektionsmodus der Applikators während der Ablation getestet und die tempera-
turabhängige relative Permittivität ausgewertet. Abschließend wird der Applikator
hin zur MRT-Kompatibilität angepasst und die resultierenden dielektrischen Mes-
sungen des Detektionsmodus im MRT werden vorgestellt.
6.1 Koaxialer Slot-Applikator
Das Ziel des Applikator-Designs ist es eine effiziente Absorption der Energie im
umliegenden Gewebe zu erreichen und gleichzeitig rücklaufende Ströme zu ver-
hindern. Die Geometrie des Dual-Mode Applikators basiert auf einer koaxialen
Slotantenne mit offenem Ende, wie in Abbildung 6.1 (a) dargestellt. Zusätzlich
wird ein Metallzylinder um den Außenmantel des Koaxialkabels angebracht. Ein
Demonstrator des Applikators, gefertigt aus einem UT-085-Koaxialkabel mit einem
Außendurchmesser von 2,1 mm ist in Abbildung 6.1 (b) gegeben. Die Designpara-
meter dieser Struktur sind der Abstand zwischen der Spitze und des Slots lSpitze,
die Länge des Slots lSlot, sowie die Länge des Metallzylinders lZyl. Die Resonanzfre-
quenz der Struktur wird maßgeblich durch den Parameter lSpitze bestimmt. Diese
Länge entspricht einem Viertel der geführten Wellenlänge λg bei Resonanz im Ko-
axialkabel. In dem Fall wird eine stehende Welle in der Spitze des Applikators mit
einem elektrischen Feldmaximum am offenen Ende und einem Minimum am Slot
der Applikators geformt. Äquivalent zu einem Viertelwellenlängen-Monopol ent-
steht ein Maximum des induzierten Stroms am Einspeisepunkt, welches dem Slot
der Struktur entspricht. Daraus resultiert eine maximale Abstrahlung am Slot des
Applikators. Der Metallzylinder stellt eine Diskontinuität für rücklaufende Wellen
dar. Durch die Unstetigkeit entlang des Außenmantels der Koaxialleitung kommt
es zu Reflektionen an diesem Punkt. Der Abstand zwischen Slot und Zylinder wird
ebenfalls durch λg/4 angenähert, da in diesem Abstand zum Slot eine maximale
Amplitude des elektrischen Feld zu erwarten ist. Die vorgestellte Geometrie des
koaxialen Slot-Applikators mit offenen Ende führt somit zu einer Abstrahlung des
elektromagnetischen Felds in das umliegende Material, welche maßgeblich von der
Wellenlänge der geführten Welle im Kabel bei Resonanz abhängig ist. Dies bietet
den Vorteil einer guten Anpassung auch bei verschiedenen Permittivitäten von
umliegenden Gewebe sowie bei der Ablation, wo es zu drastischen Permittivitätsän-
derungen kommt. Im nächsten Schritt wurden die geometrischen Parameter mittels
Vollwellensimulation im Transienten Solver mit CST Studio Suite optimiert, um die
Struktur bei der Operationsfrequenz von 5,8 GHz anzupassen. Als, den Applika-
tor umgebendes, Material wurde eine Salzwasserlösung mit einer Natriumchlorid
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Metall-
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(a)
(b)
Abbildung 6.1: Koaxialer Slot-Applikator Darstellung als (a) Querschnitt mit der
Bezeichnung der geometrischen Parameter und (b) Demonstrator, gefertigt aus
einem UT-085-Koaxialkabel.
(NaCl) Konzentration von 4 mol/l gewählt, da diese Lösung eine vergleichbare
Permittivität von Lebergewebe aufweist. Gleichzeitig kann die Salzwasserlösung
reproduzierbar und einfach hergestellt werden kann, um die Simulationen durch
Messungen des Applikators zu verfizieren. Die resultierenden Abmessungen sind
lSpitze= 6,5 mm, lSlot= 3 mm und lZyl = 4 mm. Simulationen und Messungen des
Reflektionskoeffizienten S11 des Applikators umgeben von deionisiertem Wasser
(DIW) und der Salzwasserlösung weisen eine gute Übereinstimmung auf, wie in
Abbildung 6.2 dargestellt. Die Differenz der relativen Permittivität von DIW und
der 4 mol/l - Salzwasserlösung bei der Operationsfrequenz 5,8 GHz entspricht ∆εr
= 64,5 %. Trotz dieser Variation der Permittivität des umliegenden Materials ist der
Applikator gut angepasst bei −15 dB. Die periodische Welligkeit der gemessenen
Reflektionskoeffizienten ist auf Reflektionen im Messaufbau zurückzuführen.
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Abbildung 6.2: Vergleich des simulierten und gemessenen Reflektionskoeffizienten
S11 des Applikators umgeben von einer Salzwasserlösung mit 4 mol/l Salzgehalt
und deionisiertem Wasser (DIW).
6.2 Kalibrierung: Technische Implementierung und
Genauigkeit
Der Detektionsmodus des koaxial-basierten Mikrowellenapplikators erfordert eine
dedizierte Kalibrierung, welche vor der Intervention durchgeführt wird. Dabei wird
aus dem gemessenen Reflektionskoeffizient ΓM Information über die umgebenen
dielektrischen Eigenschaften des Gewebes gezogen. Die Funktionsweise der Kali-
brierung wird anhand des Leitungsmodells des Slot-Applikators erläutert, welches
in Abbildung 6.3 (a) gegeben ist. In dem Leitungsmodells ist die koaxiale Leitung
mit einer Impedanz von ZTL dargestellt. Der Slot ist durch die Induktivität des
Innenleiters LSlot und der Kapzität CSlot im Massepfad modelliert und die offene
Spitze der Koaxialleitung weist eine Impedanz von ZSpitze auf. Die Spitze, mit der
Länge einer Viertelwellenlänge der geführten Welle, an dem offenen Ende der
Leitung kann in einen Kurzschluss transformiert werden wie in Abbildung 6.3 (b)
dargestellt. Die dielektrischen Änderungen des Materials um den Applikator herum
werden durch eine parallele Kapazität CMUT zu der Slotkapazität CSlot ausgedrückt.
Um das Leitungsmodell weiter zu vereinfachen sind die Schaltungselemente, wel-
che unabhängig von dielektrischen Änderungen in der Umgebung des Applikators
sind, durch den Zweiport mit einer Streumatrix S zusammengefasst. Die Streu-
matrix enthält zudem Einflüsse von, in der Praxis gegeben, Messunregelmäßig-
keiten, die beispielsweise durch Verschraubung der Konnektoren, verschiedenen
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Abbildung 6.3: Leitungsmodelle (a) des koaxialen Slot Applikators mit offenen
Ende, (b) die Transformation in einen Kurzschluss der Viertelwellenlängen-Spitze
und (c) weitere Vereinfachung durch die Darstellung der Leitungscharakteristika
durch ein Zweiport-Netzwerk.
Kabellängen und durch den Netzwerkanalysator hervorgerufen werden. Somit
ergibt sich das Ersatzschaltbild in Abbildung 6.3 (c), welches dem einer offenen
Koaxial-Sonde zur Bestimmung von dielektrischen Eigenschaften von biologischem
Gewebe und polaren Flüssigkeiten entspricht [KSS83; EM95]. Daraus folgend kann
die mathematische Beschreibung der relativen Permittivität in Abhängigkeit von
dem gemessenen Reflektionskoeffizienten ΓM in zwei Schritten hergeleitet werden.
Zunächst wird die Messebene vom Port des Netzwerkanalysators hin zum Slot
verschoben. Der daraus resultierende Reflektionsfaktor am Slot ΓSlot wird wie folgt
ausgedrückt
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ΓSlot =
ΓM − S11
S12S21 + S22ΓM − S11 . (6.1)
Die Relation von ΓM und ΓSlot kann in die folgende bilineare Form gebracht wer-
den
ΓSlot =
AΓM + B
CΓM + 1
, (6.2)
mit den Koeffizienten
A =
1
S12S21 − S11S22 (6.3)
B =
−S11
S12S21 − S11S22 (6.4)
C =
S22
S12S21 − S11S22 . (6.5)
In einem zweiten Schritt wird die Relation des Reflektionskoeffizient ΓSlot und
der komplexe Permittivität des umgebenen Materials (MUT) εr hergeleitet. Die
normalisierte Admittanz des Zweiports in Abbildung 6.3 (c) ist
y = Y · Z0 = jωZ0(CSlot + ε0εrCMUT). (6.6)
Weitergehend lässt sich die normalisierte Admittanz in Abhängigkeit des Reflekti-
onsfaktors folgendermaßen ausdrücken
y =
1− ΓSlot
1 + ΓSlot
. (6.7)
Durch Einsetzen von Gleichung (6.6) in Gleichung (6.7) und Auflösen nach εr
ergibt sich der folgende lineare Zusammenhang der relativen Permittivität εr in
Abhängigkeit von dem Reflektionsfaktor ΓSlot
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εr =
( 1
jωZ0CMUT
)
y +
CSlot
CMUT
. (6.8)
Die Zusammenhänge zwischen dem Reflektionsfaktor an der Ebene des Slots ΓSlot
mit der gemessenen Reflektion ΓM aus Gleichung (6.2) und der Admittanz y, Glei-
chung (6.7), sind bilinear. Daraus folgt, dass das Verhältnis zwischen ΓM und y
ebenfalls bilinear ist und somit in folgende Form gebracht werden kann
εr =
aΓM + b
cΓM + 1
. (6.9)
Die Koeffizienten a, b und c sind komplexe Koeffizienten, die analytisch durch
drei Messungen der Reflektionskoeffizienten ΓM von Materialien mit bekannter
Permittivität bestimmt werden können. In den folgenden Abschnitten wird die
techische Realisierung der Kalibrierung in MATLAB (MathWorks R©) beschrieben
sowie die Genauigkeit durch Messungen mit Referenzmaterialen bestimmt.
Technische Implementierung
Durch die vorgestellte dedizierte Kalibrierung ist eine genaue analytische Bestim-
mung der dielektrischen Eigenschaften in der Umgebung des Applikators möglich.
Für den Detektionsmodus ist die Implementierung einer benutzerfreundlichen
Kalibrierung durch ein graphisches Interface mit geeigneten Kalibrierstandards
notwendig. Im Rahmen dieser Arbeit wurde dafür ein MATLAB-Skript konzipiert,
welches mit Anweisungen an den Nutzer durch die Kalibrierung führt und an-
schließend dielektrische Messungen initiiert. Für die Bestimmung der komplexen
Koeffizienten a, b und c aus der Gleichung (6.9) müssen drei Referenzmessungen
des Reflektionskoeffizienten S11,1, S11,2 und S11,3 des Applikators umgeben von
drei verschiedenen Materialien mit bekannten dielektrischen Eigenschaften εr,1, εr,2
und εr,3 durchgeführt werden. Daraus kann folgendes Gleichungssystem aufgestellt
werden
εr,1εr,2
εr,3
 =
S11,1 1 −εr,1 · S11,1S11,2 1 −εr,2 · S11,2
S11,3 1 −εr,3 · S11,3

︸ ︷︷ ︸
X
·
ab
c
 . (6.10)
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Die komplexen Koeffizienten a, b und c können daraufhin durch folgende Berech-
nung bestimmt werden
ab
c
 = X−1 ·
εr,1εr,2
εr,3
 . (6.11)
Durch die mathematische Bestimmung der komplexen Koeffizienten kann im An-
schluss zur Kalibrierung die Permittivität von weiteren unbekannten Materialien
gemäß Gleichung (6.10) berechnet werden.
Genauigkeit der Kalibrierung
Um die Genauigkeit der beschriebenen Kalibrierung des Mikrowellenapplikators
zu überprüfen, wurden Messungen mit Referenzmaterialien durchgeführt, deren
relative Permittivität aus der Literatur bekannt sind. Dafür eignen sich Salzwas-
serlösungen mit verschiedenen Konzentrationen von Natriumchlorid sehr gut, da
diese einfach und reproduzierbar herzustellen sind und deren Permittivität in
vorangegangenen Arbeiten eingehend untersucht wurden [PGG07; NHK97]. Der
Applikator weist eine gute Anpassung unter −15 dB um die Operationsfrequenz
von 5,8 GHz im Frequenzbereich zwischen 5 GHz und 7 GHz auf. Dies ist der Be-
reich, in dem elektromagnetische Energie im umliegenden Material absorbiert wird
und somit die Extraktion der Permittivität möglich ist. Der Messaufbau besteht aus
einem Netzwerkanalysator (PXI M9375A, Keysight Technologies), welcher durch
das beschriebene Mess-Skript angesteuert wird. Als Standardmaterialien zur Eva-
luation der Genauigkeit der Kalibrierung des Dual-Mode Applikators wurden Luft,
mit einer relativen Permittivität von etwa 1, sowie zwei Salzwasserlösungen mit
NaCl-Konzentrationen von 0,2 mol/l und 4 mol/l genutzt. Im weiteren Verlauf
wurde die dielektrischen von verschiedenen Salzwasserlösungen bestimmt und
die Abweichung der gemessenen relativen Permittivität ε′r und der Leitfähigkeit
σr = ωε0ε
′′
r mit den Literaturwerten aus [PGG07; NHK97] bestimmt. Der Verlauf
der gemessenen und extrahierten Permittivitätswerte, verglichen mit den Referenz-
werten aus der Literatur, für den Frequenzbereich zwischen 5 GHz und 7 GHz ist
in Abbildung 6.4 gegeben. Der mittlere Fehler E über der Frequenz zwischen der
gemessenen Permittivität ε′r,m und Referenzwerten aus der Literatur ε′r,l wird gemäß
folgender Gleichung bestimmt
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Abbildung 6.4: Vergleich der Permittivität und Leitfähigkeit von DIW und Salz-
wasserlösungen aus Messungen und Literaturwerten.
E =
1
N
N
∑
i=1
(√
|ε′r,m(i)− ε′r,l(i)|2
)
. (6.12)
Der mittlere Fehler für die Messungen von DIW ist EDIW = 0,7, für die 0,2 mol/l
NaCl-Lösung E0,2 mol/l = 0,8, für die 2 mol/l NaCl-Lösung E2 mol/l = 1,7 und für die
4 mol/l NaCl-Lösung E4 mol/l = 1,6. Bei der Operationsfrequenz von 5,8 GHz ent-
spricht der relative Fehler jeweils E0 1,02 %, 1,0 %, 1,2 % und 3,7 % für die Messun-
gen in DIW und Salzwasserlösungen mit Konzentrationen von 0,2 mol/l, 2 mol/l
und 4 mol/l. Somit weist die Messmethode der dedizierten Kalibrierung des of-
fenen Koaxial-Slot-Applikator zur Bestimmung dielektrischer Eigenschaften von
Gewebe einen mittleren Fehler auf, der im Vergleich zu etablierten Messsystemen
mit einer Fehlertoleranz von maximal 5 % geringer ist [Ruv+17].
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Abbildung 6.5: Ablauf des Experiments zur Detektion von Gewebeübergängen.
Der Dual-Mode Applikator wird durch das Phantom, bestehend aus mehreren
Schichten mit variierenden dielektrischen Eigenschaften, geschoben.
6.3 Detektion von Gewebeübergängen
Für die Detektion des Übergangs von gesundem zu tumorösem Gewebe ist die
Bestimmung des dielektrischen Kontrasts notwendig. Wie in Kapitel 4 beschrieben,
variieren die absoluten Werte der relativen Permittivität stark von Patient zu Patient.
Ein Anstieg der individuellen relativen Permittivität eines Patientens dagegen weist
auf eine Abnormalität hin. Um dieses Szenario nachzustellen, wurde ein Experi-
ment mit einem Phantom durchgeführt, welches vier Schichten mit variierenden
dielektrischen Eigenschaften aufweist. Die verschiedenen Schichten des Phantoms
bestehen aus einem Agarose, DIW, Polyacyrlamid-Gemisch. Die Zubereitung und
die Eigenschaften der Phantome sind in der Arbeit von Bazrafshan et al. [Baz+]
zusammengefasst. Durch die Zugabe von NaCl mit einer unterschiedlich hohen
Konzentration werden variierende dielektrische Eigenschaften erreicht. Die Phan-
tome haben eine zylindrische Form mit einem Durchmesser von 3 cm und einer
Höhe von 2,5 cm. Ziel des Experiments ist es, den dielektrischen Kontrast zwischen
den Phantomschichten zu detektieren, während der Applikator in das Phantom
eingeschoben wird. Das Prozedere ist in Abbildung 6.5 dargestellt. Die verschie-
denen Schichten des Phantoms können durch eine veränderte Farbe, aufgrund
des variierenden Salzgehalts im Phantom, identifiziert werden. Die erste Schicht
ohne Zusatz von Salz ist transparent. Die weiteren Schichten enthalten zunehmen-
de Salzkonzentrationen und werden somit intransparenter. Im Vorfeld zu dem
beschriebenen Experiment wurden die dielektrischen Kontraste zwischen den ein-
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Abbildung 6.6: Messergebnisse der extrahierten relativen Permittivität im Operati-
onsfrequenzbereich des Applikators bei 5,8 GHz.
zelnen Phantomschichten mit der dielektrischen Sonde (85070E Dielectric Probe Kit,
Keysight Technologies) bestimmt. Dieser beträgt zwischen der ersten und zweiten
Schicht εr,1= 1,9 % und zwischen der zweiten und dritten Schicht εr,2= 2,3 %. Die
extrahierte Permittivität im Frequenzbereich zwischen 3,5 GHz bis 8,5 GHz aus den
Messungen mit dem Dual-Mode Applikator in den verschiedenen Phantomschich-
ten ist in Abbildung 6.6 dargestellt. Zudem ist der relevante Arbeitsfrequenzbereich
des Applikators um 5,8 GHz hervorgehoben, in dem der dielektrische Kontrast
zwischen den Phantomschichten aufgetragen ist. Zwischen der ersten und zweiten
Phantomschicht beträgt der Kontrast εr,1= 4,1 % und zwischen der zweiten und
dritten Schicht εr,2= 4,5 %. Diese Ergebnisse sind konsistent mit den im Vorfeld
bestimmten Permittivitätsmessungen.
6.4 Dual-Mode Mikrowellenablation
Neben der Detektion von Gewebeübergängen zur Positionierung des Applikators
vor der Ablation, kann die Bestimmung der dielektrischen Eigenschaften wäh-
rend des Eingriffs zusätzliche Informationen über den individuellen Verlauf der
Erwärmung des Gewebes liefern. Durch die Temperaturveränderung des Gewebes
sinkt die relative Permittivität bis hin zu einem starken Abfall des Wertes, sobald
die Koagulation des Gewebes einsetzt. Dieses Phänomen wurde in Abschnitt 3.3.1
näher beschrieben. So könnte der Detektionsmodus des Dual-Mode Applikators
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Abbildung 6.7: Schematische Darstellung des Aufbaus zur Auswertung der Dual-
Mode Ablation.
ein erstes Feedback geben, um die individuelle Absorption der Mikrowellenenergie
im Gewebe des Patienten zu beurteilen.
In Abbildung 6.7 ist die schematische Darstellung des Messaufbaus für die Evalu-
ierung des Dual-Mode Applikators während der Ablation gegeben. Ein hybrider
Schalter (PXI M91556C, Keysight Technologies) lenkt das Signal entweder mit hoher
Leistung zur Behandlung der Gewebes oder mit niedriger Leistung zur Detektion
von dielektrischen Eigenschaften hin zum Applikator. Dieser ist im Experiment
umgeben von ex-vivo Lebergewebe. Das Leistungssignal wird durch eine Quelle
(Agilent MXG) bei der diskreten Operationsfrequenz des Applikators erzeugt und
durch den Leistungsverstärker (BONN BLMA 0818-20D) verstärkt. Zusätzlich ist
ein Signalanalysator (Agilent MXA) durch einen Koppler in dem Messaufbau inte-
griert, um die Vorwärtsleistung des Signals hin zum Applikator zu kontrollieren.
Für die Detektion wird der Reflektionskoeffizient mittels des portablen NWAs (PXI
M94375A, Keysight Technologies) gemessen. Die Messung selbst wird automatisiert
mit einem Kalibrierskript, wie im vorigen Abschnitt beschrieben, durchgeführt.
Der Zustand des Schalters ’1’ entspricht dem Detektionsmodus und der Zustand
’0’ dem Therapiemodus des Dual-Mode Applikators. Der Applikator wird zur
Positionierung im Tumor im Detektionsmodus betrieben, sodass Permittivitätsände-
rungen detektiert werden können. Sobald die Positionierung abgeschlossen ist, wird
der Therapiemodus aktiviert. Während der Ablation ist das Umschalten auf den
Detektionsmodus möglich, um anhand der temperaturabhängigen dielektrischen
Eigenschaften eine Aussage über den Therapieverlauf zu treffen. Das Experiment
zur Permittivitätsbestimmung im Therapiemodus wurde im Zustand ’0’ gestar-
tet, wobei für 15 s das Leistungssignal bei der Operationsfrequenz von 5,8 GHz
hin zum Applikator geführt wurde. Nach dieser Zeit wurde das Leistungssignal
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Leistung Länge L x Breite B VLäsion
10 W 23 mm x 18 mm 3,9 cm3
20 W 32 mm x 20 mm 6,7 cm3
20 W 26 mm x 20 mm 5,45 cm3
20 W 28 mm x 22 mm 7,1 cm3
Abbildung 6.8: Ablationszone im ex-vivo Lebergewebe und die resultierenden
Abmessungen der Läsionen.
ausgeschaltet und der Schalter in den Zustand ’1’ gestellt, wodurch der NWA mit
dem Applikator verbunden wurde und durch den gemessenen Reflektionskoeffi-
zient S11 das computergesteuerte Kalibrierskript ablaufen kann. Die Dauer einer
S11-Messungen beträgt weniger als 1 s. Dieser Ablauf wurde 40 Mal wiederholt,
sodass es einer gesamten Ablationszeit von 10 min entspricht.
Dimension der Ablationszonen
Im Experiment wurden vier Gewebeproben einer Schweineleber abladiert und die
dielektrischen Eigenschaften extrahiert. Die Leberproben waren eingefroren und
wurden für das Experiment im Kühlschrank aufgetaut. Eine Ablation wurde mit
einer Eingangsleistung von 10 W und drei weitere mit 20 W durchgeführt. Nach
dem Experiment wurden die Leberproben entlang der Einstichstelle des Applikators
aufgeschnitten, um die Dimensionen der Läsion darzulegen. Bei den Proben 2, 3 und
4 ist eine Karbonisierung des Gewebes entstanden, was auf maximale Temperaturen
von über 100 ◦C hinweist. Die Läsionen haben eine sphäroide Form, aufgrund der
rotationssymmetrischen Abstrahlung des Applikators. Die Länge L der Läsion
entspricht der maximalen Ausdehnung entlang des Einstichs und die Breite B ist
der maximalen Durchmessers der Läsion. Das Volumen VLäsion kann somit durch
folgende Gleichung bestimmt werden
VLäsion =
4pi
3
(B
2
)2 L
2
. (6.13)
Die Länge und Breite der Läsion wurde anhand der Verfärbung der Gewebeproben
gemessen. Die Veränderung von dem roten Lebergewebe hin zu einer bräunlichen
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Abbildung 6.9: Messung der temperaturabhängigen relativen Permittivität wäh-
rend der Ablation von ex-vivo-Lebergewebe.
Verfärbung entspricht der Denaturierung der Zellen. Der rosafarbene Bereich zwi-
schen dem braunen und roten Gewebe dagegen ist noch nicht sicher abladiert und
wird somit nicht die Berechnungen aufgenommen. Ein Beispiel des abladierten Le-
bergewebes sowie die resultierenden Volumina der vier Läsionen sind in Abbildung
6.8 gegeben.
Messergebnisse der temperaturabhängigen Permittivität
Die Messungen der relativen Permittivität ε′r im Frequenzbereich zwischen 4,5 GHz
und 6,5 GHz der Messungen von Probe 1 ist in Abbildung 6.9 gegeben. Die Kurven
geben die extrahierte relative Permittivität vor dem Experiment sowie 2, 4 und
10 min nach Beginn der Ablation an. Wie erwartet, sinkt im Verlauf der Messung
der Wert der relativen Permittivität mit steigender Temperatur. Im nächsten Schritt
wurde der Verlauf der relativen Permittivität an einem Frequenzpunkt, der Opera-
tionsfrequenz des Applikators bei 5,8 GHz, betrachtet. Bislang gibt es nur wenige
Studien, die Aufschluss über die relative Permittivität während der Ablation bei
anderen Frequenzen als den gängigen MWA-Operationsfrequenzen bei 915 MHz
und 2,45 GHz geben. In der Arbeit von Neira et al. [Nei+18], wurden die dielek-
trische Eigenschaften über einen großen Frequenzbereich zwischen 0,5 GHz und
20 GHz von ex-vivo Schweinelebergewebe während einer Ablation ausgewertet.
Dafür wurden, in einem bestimmten Abstand zum MWA-Applikator, ein Tempera-
tursensor sowie eine Messonde zur Bestimmung der dielektrischen Eigenschaften
97
6 Koaxial-basierter Ansatz für die Dual-Mode Mikrowellenablation
eingebracht. Mit der Dauer der Ablationsmessung, steigt die Temperatur im Ge-
webe an. Dieses temperaturabhängige Verhalten wurde mittels eines Polynoms
dritten Grades dargestellt. Für das Experiment in dieser Arbeit wurde die relative
Permittivität durch den MWA-Applikator selbst bestimmt. Die Messung sowie das
dazugehörige Fitting sind für die vier Leberproben in Abbildung 6.10 dargestellt.
In Tabelle 6.1 sind die dazugehörigen Koeffizienten des Polynoms sowie der R2-
Wert des Fits gegeben. Die Ergebnisse aus dieser Arbeit sind konsistent zu der
Studie aus [Nei+18]. Die Messungen der Probe 2 in Abbildung 6.10 (b) zeigen einen
niedrigeren Wert der relativen Permittivität εr verglichen mit den weiteren Proben
beim Start der Messungen auf. Dies ist darauf zurückzuführen, dass die Probe im
Zentrum nicht vollständig aufgetaut war. Während der Ablation nähert sich die
relative Permittivität den Werten der Proben 3 und 4 an, welchen ebenfalls mit einer
Eingangsleistung von 20 W abladiert wurden.
1 2 3 4
0
10
20
30
40
Zeit/min
ε′ r
Messung
Fit
(a) Probe 1
1 2 3 4
0
10
20
30
40
Zeit/min
ε′ r
Messung
Fit
(b) Probe 2
1 2 3 4
0
10
20
30
40
Zeit/min
ε′ r
Messung
Fit
(c) Probe 3
1 2 3 4
0
10
20
30
40
Zeit/min
ε′ r
Messung
Fit
(d) Probe 4
Abbildung 6.10: Messung und deren Fit auf ein Polynom dritten Grades der tem-
peraturabhängigen relativen Permittivität ε′r für die vier Leberproben während der
Ablation mit einer Eingangsleistung von (a) 10 W und (b), (c), (d) 20 W bei 5,8 GHz.
Der Abfall der Permittivität beträgt jeweils 75 %, 82 % und 78,5 % des initialen
Wertes nach etwa zwei Minuten für die Proben 2, 3 und 4. Der Permittivitätsverlauf
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Tabelle 6.1: Koeffizienten des Polynoms 3ter Ordnung: a3t3 + a2t2 + a1t + a0 und
dazugehöriger R2 Wert
a3 a2 a1 a0 R2
Probe 1 5,524 · 10−8 2,738e-05 -0,06905 40,65 0,9896
Probe 2 −2,338 · 10−7 3,07e-04 -0,1465 21,1 0,9868
Probe 3 −8,043 · 10−7 9,558e-04 -0,374 43,91 0,9537
Probe 4 −8,145 · 10−7 9,288e-04 -0,3465 43,68 0,9075
der Probe 1 hingegen weist einen stetigen Verlauf auf. Der plötzliche Abfall ist ein
Indikator für die Karbonisierung des Gewebes in der Umgebung des Applikators,
der bereits während der Ablation festgestellt werden kann und im Nachhinein,
durch eine visuelle Kontrolle, bestätigt wurde. Ein konsistenter Permittivitätsabfall
durch die Karbonisierung von Gewebe wurde bei der Frequenz von 2,45 GHz
festegestellt, wobei der Permittivitätswert auf 10 % des Startwerts abgefallen ist
[Lop+12; JB11].
Die Kalibrierung des Applikators wurde im Vorfeld der Ablation bei einer Um-
gebungstemperatur von 21 ◦C durchgeführt. Während der Messungen steigt die
Temperatur um den Applikator herum stark an, wodurch die Materialeigenschaften
des Applikators selbst verändert werden. Daraus resultiert eine fehlerhafte Anpas-
sung der intialen Kalibriermetrik und der tatsächlichen Umgebung während der
Ablation. Der Detektionsmodus weist nachvollziehbare Ergebnisse der Permitti-
vitätsextrahierung bis etwa vier Minuten nach dem Start der Ablationsmessung
auf. Nachdem eine Karbonisierung des Gewebes in der Umgebung des Applikators
auftritt, ist der Drift der Kalibrierung zu hoch, um nachvollziehbare Ergebnisse zu
erzielen. Für die zukünftige Anwendung bedeutet das, dass die Dauer- und Leis-
tungseinstellungen während der Intervention so angepasst werden können, dass
Karbonisierungen vermieden und somit die Größe der Läsion optimiert werden
kann.
6.5 MRT-Kompatibilität
Bei dem Entwurf des Koaxial-Slot-Applikators für die Dual-Mode Ablation wurde
zunächst ein starres Koaxialkabel aus Kupfer vom Typ UT085 mit einem Durchmes-
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(a) (b) (c)
Abbildung 6.11: MRT-Kompatibilität von starren Koaxialkabel, (a) Versuchsaufbau,
(b) Bildartefakt durch MRT-inkompatibles Koaxialkabel und (c) MRT-kompatibles
Kabel.
Tabelle 6.2: Nicht-magnetische Koaxialkabel, die im MRT auf Kompatibilität ge-
testet wurden.
Bezeichnung Durchmesser in mm Artefakt
UT-085 2,16 ja
RN 50085 2,2 ja
RE50141-831 3,58 ja
UT-047C-LL 1,19 nein
ser von 2,1 mm verwendet. Untersuchungen zur MRT-Kompatibilität mit diesem
Demonstrator wiesen jedoch große Bildartefakte auf, die auf eine magnetische
Komponente im Kabel hindeuteten. Der Innenleiter des Kabels ist mit einer Silber-
metallisierung von wenigen Mikrometern auf dem Kupfer beschichtet, die ausreicht,
um die MRT-Bildgebung zu stören. Daraufhin wurden weitere Kabel, die herstel-
lerseitig als nicht-magnetisch bezeichnet werden, im MRT getestet. Dabei wurde
jeweils ein Kabel an einen Wasserbolus geklebt, um ausreichend Kontrast für die
Bildgebung zu erreichen, siehe Abbildung 6.11 (a). Die getestet Kabel sind in Tabelle
6.2 aufgelistet. Die MRT-Aufnahme des Kabels vom Typ RN 50085, das Bildartefakte
verursacht, ist in Abbildung 6.11 (b) gegeben. In dieser Untersuchung hat lediglich
das Koaxialkabel vom Typ UT-047C-LL keine Artefakte verursacht, Abbildung
6.11 (c), und ist somit für weitere Untersuchungen geeignet. Die Ergebnisse die-
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(a) (b)
Abbildung 6.12: Aufbau der Messungen mit dem Koaxial-Slot-Applikator im MRT,
(a) Vorbereitung für die Kalibrierung und (b) Applikator im Phantom während der
Bildgebung.
ser Untersuchungen wurden in der Masterarbeit von Markus Kochanek erarbeitet
[Koc20].
Aufgrund des kleineren Durchmessers des MRT-kompatiblen Koaxialkabels, wur-
den die geometrischen Parameter für die Operationsfrequenz bei 5,8 GHz angepasst.
Dafür wurden Vollwellensimulation in CST Studio Suite durchgeführt, in denen
die optimale Anpassung des Applikators in Lebergewebe durch Variationen der
geometrischen Parameter gefunden wurde. Die resultierenden Abmessungen sind
lSpitze = 1,32 mm, lSlot= 6,2 mm und lZyl = 9 mm. Zudem wurde die Länge zwischen
dem Metallzylinder und dem Slot optimiert und ergab l = 9 mm.
Für die Validierung der MRT-Kompatibilität des aktiven Dual-Mode Applikators
wurden Detektionsmessungen mit einem Demonstrator am IDIR durchgeführt.
Dafür wurde ein Phantom bestehend aus drei Schichten mit variierenden dielek-
trischen Eigenschaften genutzt, durch das der Applikator im Verlauf der Messung
gestochen wird. Der Messaufbau beinhaltet den portablen NWA (PXI M9375A, Key-
sight Technologies) mit integriertem PC. Ein nicht-magnetisches Kabel (S04212B,
Huber+Suhner) mit einer Länge von 10 m verbindet den externen Messaufbau au-
ßerhalb der MRT-Raums mit dem Applikator im MRT (Magnetom Aera, Siemens
Healthcare GmbH), wie in Abbildung 6.12 (a) dargestellt. Der Applikator selbst
befindet sich während der Messungen innerhalb der Röhre des MRTs. Dabei steckt
der Applikator im Phantom, Abbildung 6.12 (b). Zusätzlich ist ein Wasserbolus in
dem Aufbau platziert, um ausreichend Signalstärke im MRT zu generieren. Für die
Bildgebung wurde die, in der klinischen Praxis genutzte, Turbo Spin Echo (TSE)-
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Abbildung 6.13: MRT-Aufnahme des Dual-Mode Applikators betrieben im Detek-
tionsmodus.
Sequenz gefahren. Eine Aufnahme während des Experiments ist in Abbildung 6.13
gegeben. Der Applikator selbst ist deutlich auf der Aufnahme zu erkennen und
führt zu keinem Bildartefakt. Lediglich die Steckverbindung führt zu einer Verzer-
rung im Bild. Diese ist jedoch nicht relevant, da sich für die zukünftige Anwendung
die Steckverbindung außerhalb des zu behandelnden Patienten befindet.
Für die Auswertung des Detektionsmodus des koaxialen Slot-Applikators im MRT
wurde eine Kalibrierung mit DIW, Luft und einer Salzwasserlösung mit einer NaCl
Konzentration von 1 mol/l durchgeführt. Daraufhin wurde der Applikator in das
geschichtete Phantom eingeführt und Permittivitätsmessungen an zehn verschie-
denen Positionen durchgeführt. Dies entspricht einem Abstand zwischen zwei
Messungen von etwa 1 cm. Dabei wurden alle drei Schichten des Phantoms durch-
stochen. Für die visuelle Kontrolle, in welcher Schicht sich der Applikator während
des Experiments befindet, ist die mittlere Schicht des Phantoms mit einer Lebens-
mittelfarbe rot eingefärbt. Während die erste und dritte Schicht des Phantoms die
gleichen dielektrischen Eigenschaften aufweisen, stellt die mittlere Schicht einen
dielektrischen Kontrast dar. Der Aufbau erinnert somit an einen Tumor mit einer
anderen Permittivität gegenüber dem umliegenden gesunden Gewebe. In Abbil-
dung 6.14 sind die extrahierten Werte der relativen Permittivität ε′r für die einzelnen
Positionen im Phantom gegeben. Ein Sprung in der Permittivität zwischen Position
5 und 6 ist klar zu erkennen, der auf die verschiedenen Schichten des Phantoms
hinweist. Die tatsächliche Grenze zwischen den beiden Phantomschichten liegt in
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Abbildung 6.14: Darstellung der gemessenen Permittivitätswerte bei 5,8 GHz an
verschiedenen Position des geschichteten Phantoms.
etwa an Position 4. Die örtliche Diskrepanz der gemessenen Grenze liegt an der
Tatsache, dass der Slot und nicht die Spitze des Applikators der sensitive Bereich
ist. Somit entsteht ein Offset zwischen der Position der Spitze des Applikators
und der tatsächlichen Region, in der die Permittivität bestimmt wird. Der Abstand
zwischen der Spitze und des Slots beträgt 0,8 cm. Dieser Wert stimmt nahezu ge-
nau mit der örtlichen Diskrepanz zwischen der Position des Applikators und des
Messung des Permittivitätssprungs überein. Im Rahmen dieses Experiments ist
keine quantitative Untersuchung der Genauigkeit des Detektionsmodus vorgenom-
men worden. Viel mehr dienen die Ergebnisse dem Nachweis der grundsätzlichen
Machbarkeit, um dielektrische Eigenschaften mittels des Dual-Mode Applikators
zu bestimmen. Abschließend kann aus dem Experiment abgeleitet werden, dass
sowohl die Funktionalität der MRT-Bildgebung als auch die des Detektionsmodus
bei gleichzeitiger Nutzung gegeben ist. Daraus entsteht die Möglichkeit einer multi-
modalen Bildgebung für eine verbesserte Tumorlokalisierung und ein Monitoring
der MWA.
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In der vorliegenden Arbeit wurde zum ersten Mal eine konkrete Umsetzung des
Dual-Mode Applikatorkonzepts erfolgreich demonstriert, welches die Anforderun-
gen an eine verbesserte Kontrolle und ein Monitoring während der Behandlung
erfüllt. Basierend auf der Kenntnis der gewebe- und temperaturabhängigen Wech-
selwirkung mit elektromagnetischen Feldern können Tumore mit dem Applikator
identifiziert und der Verlauf der Behandlung überwacht werden. Die Kombination
aus dieser neuen Mikrowellensensorik mit der MRT-Bildgebung bietet die Möglich-
keit einer verbesserten Platzierung des Applikators im Zentrum des Tumors sowie
eine kontinuierliche Überwachung der Ablation durch Permittivitätsmessungen
während der Ablation in Kombination mit MR-Thermometrie. Dadurch kann eine
kontrollierte Koagulation des gesamten Tumors plus Sicherheitssaum gewährleistet
werden und bereits während der Therapie Aufschluss über den Behandlungserfolg
gegeben werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde der heutige medizinische Stand der MWA aus Sicht
der Hochfrequenztechnik analysiert und hinsichtlich Verbesserungsmöglichkeiten
des Applikators selbst und der Interaktion mit dem Gewebe abgeleitet. Für die
multiphysikalische Modellierung der Mikrowellenablation wurden EM-thermisch
gekoppelte Simulationen mit der Software CST Studio Suite durchgeführt. Damit
wurde der Einfluss der Operationsfrequenz auf das Ablationsgebiet ausgewertet.
Aktuelle MWA-Systeme verwenden, die in ISM Bändern liegenden, Frequenzen
von 915 MHz und 2,45 GHz, aufgrund der Verfügbarkeit von kostengünstigen Mi-
krowellengeneratoren und lizenzfreier Nutzbarkeit. Durch die Relation zwischen
maximaler Temperatur und Größe der Läsion wurde ein erweiteter Frequenzbereich
zwischen 2,5 GHz und 10 GHz identifiziert, in dem klinisch relevante Ablations-
zonen erreicht werden können. Gleichzeitig bietet die Nutzung des vergrößerten
Frequenzbereichs Vorteile hinsichtlich einer höheren Flexibilität bei dem Entwurf
von Applikatoren. Eine weitere grundlegende Untersuchung in dieser Arbeit be-
schäftigt sich mit der realitätsnahen Modellierung der MWA durch die Verwendung
von bidirektionalen Simulationen, in denen die Temperaturabhängigkeit der Ma-
terialparameter von biologischem Gewebe berücksichtigt wurde. Als wichtiges
Ergebnis dieser Untersuchungen konnte die Perfusion des menschlichen Körpers
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als entscheidender Parameter auf die simulierte Ablationscharakteristik identifiziert
werden. Die patienten-spezifische Perfusion hat somit einen dominanten Einfluss
auf die tatsächliche Größe der Ablationszone. Diese Information motiviert weite-
re Untersuchungen hinsichtlich der Optimierung von Leistungs und Dauer der
Anwendung von MWA-Applikatoren.
Speziell bei der Entwicklung von Dual-Mode Applikatoren ist die Information
über den patienten-spezifischen Kontrast der Permittivität relevant. Dieser Para-
meter definiert die Anforderungen an die Sensitivität der Applikatoren und gibt
darüber hinaus Aufschluss über die allgemeine Machbarkeit von mikrowellen-
basierten Diagnose Werkzeugen für die Tumor Detektion. Für die Untersuchung
dieses Parameters wurde im Rahmen dieser Arbeit eine orginäre klinische Studie
initiiert und durchgeführt, in dem die dielektrischen Eigenschaften im Allgemeinen
und im Speziellen der dielektrische Kontrast von gesundem und Tumorgewe-
be im Frequenzbereich zwischen 0,5 GHz bis 26,5 GHz von fünf frisch resizierten
menschlichen Leberproben ausgewertet wurden. Diese Studie stellt eine notwen-
dige Ergänzung zur aktuellen Studienlage der dielektrischen Eigenschaften von
Lebertumorgewebe dar. Die Ergebnisse aus dieser Studie liefern erstmalig Erkennt-
nisse hinsichtlich der Notwendigkeit einer Definition von patienten-spezifischen
Schwellwerten zur Unterscheidung von Tumor und gesundem Gewebe. Bei der
Betrachtung der gesamten Messungen von gesundem Lebergewebe ist eine hohe
Standardabweichung erkennbar, wohingegen die Standardabweichung der Mes-
sungen pro Patient sehr gering ist. Ein ähnlicher Trend wurde bei der Auswertung
des patienten-spezifischen dielektrischen Kontrasts festgestellt. Dieser variiert stark
von Patient zu Patient. Die Analyse über einen großen Frequenzbereich ergab einen
maximalen dielektrischen Kontrast zwischen 28,9 % und 60,9 % mit lokalen Maxima
im Frequenzbereich zwischen 8 GHz und 12 GHz. Basierend auf den Messdaten der
klinischen Studie, konnte kein genereller Schwellwert der komplexen Permittivität
definiert werden, sodass für die Detektion von Lebertumoren eine individuelle
Bestimmung von Permittivitätsänderungen, so wie es das beschriebene Dual-Mode
Konzept vorsieht, notwendig ist.
Die Realisierung von Dual-Mode Applikatoren für die MWA erfordert sowohl Me-
thoden zur Extraktion von dielektrischen Informationen des umliegenden Gewebes
als auch die Möglichkeit eine hohe Energie in das anvisierte Gebiet zu absorbieren.
Dazu wurden in dieser Arbeit zwei Ansätze vorgestellt, ein planares Resonatorar-
ray sowie die neuartige Anwendung einer dedizierten Kalibrierung mit einem
koaxialen Slot-Applikator. Für beide Ansätze wurden Labormuster entwickelt,
die die konkreten Anforderungen an die maximale Abmessung von 2 mm für ein
minimal-invasives Werkzeug erfüllten. Zudem konnte die MRT-Kompatibilität der
Labormuster verifiziert werden.
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Der Resonator-basierte Ansatz stellt eine sehr sensitive Methode zur Detektion von
Permittivitätsänderungen dar, indem Resonanzfrequenzverschiebungen ausgewer-
tet werden. Messungen zur Auswertung des Detektionsmodus eines miniaturisier-
ten Demonstrators zeigten eine Resonanzfrequenzverschiebung von 350 MHz bei
einer Operationsfrequenz von 12,3 GHz. Dies entspricht einer relativen Resonanzfre-
quenzverschiebung von 3,2 %. Die Integration des planares Resonatorarrays in ein
nadel-ähnliches Werkzeug wurde durch die Verwendung eines flexiblen Substrats
realisiert. Dadurch konnte die planare Struktur hin zu einem zylinderförmigen
Werkzeug gerollt werden. Die Auswertung des Behandlungsmodus erfolgte durch
Messungen mit ex-vivo Lebergewebe mit einer maximalen Eingangsleistung von
20 W. Die resultierenden Ablationszonen wiesen eine Tropfenform mit maxima-
ler radialer Ausdehnung auf Höhe der Resonatoren von 1,1 cm, einer Länge von
1,7 cm sowie einer Eindringtiefe von 1,6 cm auf. Die Resonator-basierten Strukturen
erfüllten zwar die grundlegenden Anforderungen an ein minimal-invasives MWA-
System, jedoch erwies sich ihr Aufbau als nicht hinreichend robust und zuverlässig
für die MWA-Behandlung.
Als zweiten Ansatz zur Realisierung des Dual-Mode Konzepts wurde ein koaxialer
Slot-Applikator vorgestellt. Diese Struktur fungiert bei der Operationsfrequenz
als Antenne, um die Mikrowellenenergie in das umliegende Gewebe abzustrah-
len. Durch die Auswertung der Absorption des Signals in dem Gewebe, können
die dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Mediums bestimmt werden. Es
wurde eine speziell für diese Anwendung erforderliche dedizierte Kalibrierung
untersucht, welche aus drei Referenzmessungen des Applikators umgeben von
drei verschiedenen Materialien bekannter Permittivität besteht. Dadurch wird das
Mikrowellensystem bestimmt und anschließende Permittivitätsmessung von un-
bekannten Materialien ermöglicht. Eine Genauigkeitsanalyse von Messungen mit
einem koaxialen Labormuster mit der Operationsfrequenz von 5,8 GHz ergaben
einen mittleren relativen Fehler von nur 3,7 %, der deutlich geringer ist im Vergleich
zu etablierten Messsystemen zur Bestimmung von dielektrischen Eigenschaften
mit einer Fehlertoleranz bis zu 5 %. Basierend auf diesen vielversprechenden Er-
gebnissen wurden weitere Untersuchungen durchgeführt, um auch während der
Ablation die dielektrischen Eigenschaften des umliegenden Gewebes bestimmen zu
können. Es wurde ein Messprotokoll entwickelt, welches alle 15 s das Umschalten
des Detektionsmodus in den Behandlungsmodus ermöglicht. Messungen mit ex-
vivo Schweineleber mit einer maximalen Eingangsleistung von nur 20 W für eine
Dauer von 10 min ergaben klinisch relevante Dimensionen von Ablationszonen
mit einem Volumen von 7,1 cm3. Zudem wurden aufschlussreiche Ergebnisse aus
der Permittivitätsextraktion erzielt. Es konnte ein Abfall der Permittivität über
die Behandlungsdauer gemessen werden, der konsistent mit aktuellen Daten der
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temperatur-abhängigen Permittivität aus Studien in der Literatur ist. Dies ermög-
lichte erstmalig ein Monitoring der Intervention durch den MWA-Applikator selbst,
wenn auch zunächst unter Laborbedingungen.
Die Kombination aus der möglichen dielektrischen und thermischen Mikrowellen-
sensorik und den Vorteilen der MRT-Bildgebung und MR-Thermometrie erlaubt in
Zukunft eine zuverlässigere Behandlungsplanung und Kontrolle. Aus dem Grund
wurde im nächsten Schritt der Detektionsmodus des koaxialen Slot-Applikators
während der Bildgebung im MRT qualitativ ausgewertet. Dabei wurde ein Experi-
ment mit einem Phantom, welches einen Tumor in gesundem Gewebe nachbildet,
durchgeführt. Es wurde keine Wechselwirkung der hochfrequenten Anregung des
Applikators und des MRTs festgestellt, sodass unverzerrte MRT-Bilder während des
Betriebs des Detektionsmodus aufgenommen werden konnten. Zudem konnte ein
dielektrischer Kontrast im Phantom durch den Detektionsmodus des Applikators
identifiziert werden. Die Integration eines Detektionsmodus im MRT-kompatiblen
MWA-Applikator bietet ein klares Alleinstellungsmerkmal gegenüber dem interna-
tionalen Stand der Forschung auf diesem Gebiet.
Ausblick
Bei der Entwicklung des Dual-Mode Applikators für die Mikrowellenablation ist
eine quantitative Auswertung des Detektionsmodus im MRT mit Lebergewebe und
tumorähnlichen Phantomen noch offen. Eine weitere Arbeit beinhaltet die Etablie-
rung eines Messprotokolls, in dem ein anwenderfreundlicher Kalibrier-Workflow
durchgeführt wird, der für den klinischen Einsatz geeignet ist. Darüber hinaus
werden in Experimenten einer Dual-Mode Ablation in Kombination mit der MR
Thermometrie weitere Information über Leistungsfähigkeit einer Sensordatenfusion
ermittelt. Zudem sollen die Entwicklungen dieser Arbeit für eine mögliche Verwer-
tung hinsichtlich des zukünftigen Einsatzes im klinischen Umfeld validiert werden.
Dies beinhaltet weitere Untersuchungen für eine robuste Fertigung der koaxialen
Strukturen, um zuverlässige und reprodzierbare klinische Tests durchführen zu
können.
Generell weisen der Einsatz der Mikrowellentechnologie und Verfahren der Mi-
krowellentechnik ein hohes Innovationspotential zur Diagnose und Therapie bei
regionalen onkologischen Fragestellungen auf. Die Interdisziplinarität zwischen
Mikrowellentechnik und interventioneller Radiologie könnte in weiteren Berei-
chen, wie beispielsweise bei der Transarterielle Chemoperfusion (TACP) und -
embolisation (TACE) Anwendung finden, um die Aufnahme von Wirkstoffen in die
Zelle beispielsweise mittels Mikrowellen-basierter Elektroporation zu erleichtern.
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Dafür könnte ein Katheter für die TACP/TACE dahingehend erweitert werden, um
Mikrowellen-basierte Elektroporation zu applizieren und so die Anschlagsrate der
Behandlung zu erhöhen. Ein weiteres aktuelles Thema der Medizintechnik stellt
die Unterstützung des Operators durch assistive Roboter dar. Für die MWA ist
es möglich, ein roboter-basiertes Assistenzsystem für die verbesserte Platzierung
des MWA-Applikators im Zentrum des Tumors zu verwenden. Dabei würde die
zusätzliche Information zur Tumorlokalisation über die Mikrowellensensorik in der
Spitze des Applikators dem robotischen System zur Verfügung gestellt werden.
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α Cole-Cole Parameter
∆ dielektrischer Kontrast
δ Eindringtiefe
Γ Reflektionsfaktor
λ Wellenlänge
µ Permeabilität
µr relative Permeabilität
µ0 Permeabilität im Vakuum
ω Kreisfrequenz
E mittlerer Fehler
ρ elektrische Ladungsdichte
σ elektrische Leitfähigkeit
σs statische Leitfähigkeit
tan δ Verlustwinkel
τ Zeitkonstante
B magnetische Flussdichte
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D elektrische Fussdichte
E elektrische Feldstärke
H magnetische Feldstärke
J Strömungsdichte
ε Permittivität
ε′′r Imaginärteil der komplexen relativen Permittivität
ε′r Realteil der komplexen relativen Permittivität
ε0 Permittivität für statisches Feld
ε0 Permittivität im Vakuum
ε∞ Permittivität für sehr hochfrequentes elektromagnetisches Feld
εr relative Permittivität
$ Dichte
B Blutfluss
C Kapazität
c Wärmekapazität
f Frequenz
k thermische Leitfähigkeit
L Anstiegsrate
L Induktivität
Q Wärme
S Sphärizität
s Oberfläche
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Sii Streuparameter
T Temperatur
t Zeit
v Volumen
w Perfusionskoeffizient
Y Admittanz
Z Impedanz
εr komplexe relative Permittivität
CPW Koplanare Wellenleitung, engl. Coplanar Waveguide
CSRR Komplementärer Split Ring Resonator, engl. Complementary Split Ring Resonator
CT Computer-Tomographie
DIW Deionisiertes Wasser
EM elektromagnetisch
FLASH Fast Low Angel Shot
HCC Hepatozelluläres Karzinom, engl. hepatocellular carcinom
HIFU Hochintensiv-Fokussierter Ultraschall
ISM Industrie, Wissenschaft, Medizin, engl. Industrial, Scientific, Medical
LITT Laser-induzierte Interstitiale Thermotherapie
MRT Magnetresonanztomographie
MS Mikrostreifenleitung, engl. Microstripline
MUT Material unter Test
MWA Mikrowellenablation
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NaCl Natriumchlorid
NWA Netzwerkanalysator
RFA Radiofrequenz Ablation
SRR Split Ring Resonator
TSE Turbo Spin Echo
US Ultraschall
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